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RÉSUMÉ 
Les biomarqueurs ayant la capacité de s’accumuler spécifiquement dans une tumeur et 
d’être imagés durant la chirurgie ouvrent plusieurs avenues de traitement pour différents types de 
cancer. Dans le cas du cancer du cerveau, la protoporphyrine IX (PpIX) a montré une 
accumulation spécifique dans les gliomes de haut grade (HGG) et ce en assez grande quantité 
pour être facilement détectée durant la chirurgie. L’utilisation de ce marqueur durant la chirurgie 
a augmenté l’efficacité de l’exérèse de ces tumeurs, ce qui augmente le pronostic et la qualité de 
vie des patients. Cependant, les méthodes de détection qualitatives (vFI) utilisées durant la 
chirurgie manquent de sensibilité pour détecter les marges des tumeurs et les gliomes de bas 
grades, même avec l’utilisation de marqueurs fluorescents. De façon à guider plus efficacement 
l’exérèse, une sonde  spectroscopique a été développée par le Dr. Brian Wilson de manière à 
détecter de façon plus sensible et plus spécifique le signal fluorescent accumulé dans les tumeurs 
du cerveau durant la chirurgie. Cette sonde s’est montrée plus efficace que l’utilisation seule d’un 
microscope neurochirurgical pour la classification de tissus cancéreux lors de l’exérèse. 
Cependant, une telle sonde peut venir déranger le plan de travail du chirurgien et a un champ de 
vue très limité. Pour ces raisons, un système en champ large pour la quantification de la 
fluorescence (qFI) durant la chirurgie a été développé au Darthmouth College avec le prof. 
Frederic Leblond. Un tel système vient se connecter au microscope neurochirurgical utilisé en 
salle d’opération (OR) et permet la détection hyperspectrale de l’entièreté du champ de vue 
imagé par le microscope. Ainsi, on peut obtenir en quelques secondes durant la chirurgie un 
spectre de fluorescence corrigé par rapport aux propriétés optiques du tissu pour chacun des 
pixels de l’image associée au champ de vue. Les spectres de fluorescence obtenus peuvent 
ensuite être associés à une concentration de biomarqueur dans le tissu imagé. Bien qu’un tel 
système se montre plus sensible que la simple utilisation d’un microscope neurochirurgical et ce 
sans venir déranger le plan de travail du chirurgien, sa sensibilité est moindre que celle de la 
sonde décrite plus haut.  
Ainsi, dans le cadre de cette maîtrise, un système hyperspectral pour la quantification de 
la fluorescence en neurochirurgie a été développé pour imager l’entièreté du champ de vue du 
chirurgien tout en ayant une sensibilité semblable à celle de la sonde spectroscopique présentée 
précédemment. Pour ce faire, le système a été conçu, développé et caractérisé à Polytechnique 
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Montréal dans le Laboratoire de Radiologie Optique en collaboration avec Nüvü Camēras, une 
compagnie ayant développé la caméra la plus sensible au monde en imagerie à faible flux 
lumineux. Le système, intégrant la caméra EMCCD hNü de Nüvü Caméra, est connecté au 
microscope neurochirurgical à l’aide de composantes d’optiques personnalisées et d’un guide 
d’imagerie de fibres optiques. Une interface logicielle personnalisée a été développée de manière 
à contrôle et synchroniser les différentes composantes du système.  
Tout d’abord, de façon à évaluer le besoin en sensibilité en neurochirurgie, le détecteur 
EMCCD a été comparé au détecteur utilisé dans le système de détection de la fluorescence en 
champ large développé au Dartmouth College. Un indice           , où le RSB est le ratio 
signal sur bruit et tex est le temps d’exposition est utilisé pour comparer les deux détecteurs. À de 
faibles concentrations de chromophores, la caméra EMCCD a obtenu un indice I jusqu’à 470 fois 
plus élevé que le détecteur utilisé dans le système qFI de Dartmouth College. Ceci démontre que 
des détecteurs moins bruités augmentent la qualité des images et la vitesse d’acquisition dans un 
contexte neurochirurgical.  
Ensuite, le système développé à Polytechnique Montréal intégrant la caméra EMCCD est 
comparé au système qFI développé à Darthmouth. Des fantômes fluorescents sont imagés 
simultanément avec les deux systèmes à travers un microscope neurochirurgical. Pour les mêmes 
temps d’intégration, le système développé dans le cadre de cette maîtrise a détecté des 
concentrations de biomarqueur jusqu’à 25 fois plus faibles que celles détectées par le système le 
plus sensible de l’état de l’art. Un tel système pourrait donc aider de façon plus efficace à guider 
l’exérèse de tumeurs du cerveau, en quantifiant de façon plus sensible et plus spécifique les 
biomarqueurs utilisés en neurochirurgie. 
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ABSTRACT 
Biomarkers that are specific to malignancies and can be imaged during intraoperative 
procedures hold significant promises to the treatment of disease. For brain cancer, protoporphyrin 
IX (PpIX) has shown a specific accumulation in high grade gliomas (HGG) in sufficient 
concentration to be easily detected during surgery. The use of this marker during surgery has 
shown to improve the completeness of tumor resection, which translates to statistically 
significant increase in progression-free survival on patients. However, the visual assessment of 
fluorescence intensity (vFI) under the surgical microscope lacks sensitivity in order to detect 
invasive tumor margins and low grade gliomas (LGG), even with the use of specific biomarkers. 
In order to help surgical guidance in tumor resection, a point detection spectroscopic probe was 
developed by Dr. Brian Wilson in order to detect the fluorescent signal with increased sensitivity 
and specificity. The use of the probe during surgical procedures has shown to be more efficient 
than the visual assessment of the tumor, detecting histologically confirmed fluorescent signal in 
LGG and tumor margins where none was detected with the neurosurgical microscope. However, 
a point detection probe can be disruptive to the surgeon’s workflow and has a limited field-of-
view. For these reasons, a wide-field fluorescence quantification system (qFI) was designed at 
Dartmouth College with prof.  Frdereic Leblond. Such a system can be connected to a side 
optical port of a neurosurgical microscope in order to image the entire field-of-view of the 
microscope. The system can acquire in a couple of seconds during surgery a fluorescence 
spectrum that is corrected for the tissue’s optical properties for each pixel in the image associated 
with the surgeon’s field-of-view. The corrected fluorescence spectra can be associated to a 
precise concentration of biomarker in order to obtain a quantitative pixel map of the surgical 
cavity. The Darthmouth College’s qFI wide-field system proved to be more effective than the 
visual assessment of the tumor through the neurosurgical microscope, but was still less sensitive 
than the point detection probe described earlier. 
In this Master’s project, a hyperspectral imaging system for fluorescence quantification 
during surgery has been designed in order to image the entire surgeon’s field-of-view with a 
detection sensitivity similar to that of the point detection probe described earlier. To do so, the 
system has been designed, assembled and characterised at Polytechnique Montreal in the 
Laboratory of Radiology Optics in collaboration with Nüvü Camēras, a Canadian company that 
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designed world’s most sensitive low light imaging camera. This system uses Nüvü Camēras’ hNü 
EMCCD camera and can be connected to a free side optical port of a neurosurgical microscope 
with a fiberoptics imaging bundle and custom optics. A custom software user interface was 
designed to control and synchronize the different system’s components. 
In order to evaluate the need in terms of sensitivity in neurosurgical procedures, Nüvü’s 
EMCCD detector was compared to the camera used in the Dartmouth College’s qFI system. To 
do so, a performance index           , where SNR is the signal to noise ratio and tex is 
exposure time of the camera, was used to compare both systems in terms of sensitivity and speed. 
At low biomarker concentrations, the EMCCD camera scored a index I up to 470 times higher 
than the detector used at Dartmouth College. This proves that less noisy detectors are needed in 
neurosurgery to obtain clearer and faster acquisitions. 
The system designed at Polytechnique Montreal using Nüvü’s EMCCD camera was then 
compared to Darthmouth College’s qFI system. Liquid phantoms were imaged simultaneously 
with both systems through a neurosurgical microscope. For the same exposure times, the system 
developed during this Master was able to detect biomarker’s concentration up to 25 times lower 
than those detected by the most sensitive state-of-the-art system. Therefore, such a system could 
help guide surgeons during the procedure in order to perform more complete tumor resection by 
quantifying with more sensitivity and specificity the biomarkers used in neurosurgery.  
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INTRODUCTION 
La fluorescence est un phénomène de luminescence où une molécule absorbe un photon pour en 
émettre un autre dont la longueur d’onde est plus élevée. Ce phénomène est utilisé dans le 
domaine biomédical depuis plusieurs dizaines d’années. Son habilité à fournir de l’information 
en temps réel au niveau moléculaire de manière non-destructive en fait la famille de marqueurs la 
plus largement utilisée en microscopie. En effet, la biocompatibilité de plusieurs molécules 
fluorescentes exogènes, leur habilité de marquer de façon spécifique un pathogène d’intérêt et 
l’information fournie par la fluorescence intrinsèque des tissus est actuellement inégalée [1]. 
 Dans le domaine de la neurochirurgie oncologique, le traitement standard d’un grand 
nombre de tumeurs est l’exérèse des tissus cancéreux, accompagnée de chimiothérapie et/ou de 
radiothérapie. Le pronostique du patient étant directement lié à la quantité de tissus cancéreux 
restant à la fin de la chirurgie [2], le chirurgien utilise habituellement un microscope 
neurochirurgical pour l’assister durant la chirurgie. À cet effet, les qualités de sensibilité et de 
spécificité au niveau moléculaire en temps réel d’un fluorophore pourraient augmenter 
significativement la qualité d’une telle résection [1]. C’est pourquoi l’acide aminolévulinique 
(ALA), un précurseur au fluorophore endogène protoporphyrine IX (PpIX), est utilisé depuis les 
années 1950 pour la détection de tumeurs durant la chirurgie [3]. En effet, dans le contexte de la 
neurochirurgie oncologique, l’ALA est un marqueur performant étant donné qu’il s’accumule 
spécifiquement dans certains types de tumeurs pour lesquelles le transport à travers la barrière 
hémato-encéphalique est possible. Cependant, même avec un microscope chirurgical modifié 
pour la détection qualitative de la fluorescence et le contraste apporté par l’ALA, une quantité 
significative de tissus cancéreux demeure à la fin de la chirurgie, ce qui peut entraîner une 
réapparition du cancer [2], [4]–[6]. Afin d’augmenter la sensibilité et la spécificité de la détection 
en neurochirurgie, différents systèmes spectroscopiques pour quantifier la fluorescence ont été 
développés. Un premier système de sonde spectroscopique en neurochirurgie a été développé 
pour quantifier la fluorescence, avec des mesures point par point [5], [7]–[9]. Bien que ce 
système ait une haute sensibilité de détection des biomarqueurs de façon quantitative, son 
utilisation vient déranger le plan de travail du chirurgien en neurochirurgie et allonge 
significativement la procédure. Un deuxième outil pouvant être connecté au microscope 
neurochirurgical a été développé pouvant aussi détecter la fluorescence de manière quantitative, 
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mais sur l’entièreté du champ de vue du chirurgien [10], [11]. Avec cet outil, on vient obtenir 
durant la chirurgie une concentration de fluorescence pour chaque pixel imagé. Bien que cet outil 
ne vienne pas perturber le plan de travail du chirurgien, la sensibilité de ce système, quoique 
supérieure à la détection qualitative du microscope neurochirurgical, est inférieure à la sensibilité 
de la sonde précédemment développée. 
 Dans le cadre de ce projet de maîtrise, un outil permettant de guider la neurochirurgie 
pour l’exérèse de tumeurs sera développé. Ce système sera conçu de manière à s’intégrer dans le 
plan de travail du chirurgien pour détecter la fluorescence en temps réel durant la chirurgie. Bien 
que les résultats d’un tel projet puissent être utilisés dans différentes applications médicales, 
l’ampleur de ce projet se limite à la détection de la fluorescence émise par la PpIX induite par 
ALA dans le cadre de la neurochirurgie oncologique. 
 
Objectifs de recherche 
 L’objectif principal de ce projet est de développer un système spectroscopique permettant 
la détection quantitative de PpIX en champ large dans un contexte neurochirurgical. Le système 
doit pouvoir être connecté sur un port latéral libre d’un microscope neurochirurgical Carl Zeiss. 
Le système doit être plus sensible que les systèmes de détection de la fluorescence en 
neurochirurgie de l’état de l’art. Idéalement, le système de détection de la fluorescence en champ 
large développé dans le cadre de ce projet aurait une sensibilité comparable à celle de la sonde 
spectroscopique de quantification de la fluorescence en neurochirurgie de l’état de l’art. Le 
système doit pouvoir être installé rapidement sur le microscope neurochirurgical durant la 
chirurgie. Les différentes composantes du système doivent être contrôlées à partir d’une interface 
personnalisée sur un ordinateur. Cette interface doit permettre l’affichage et la sauvegarde des 
images acquises. Un logiciel personnalisé doit donc être programmé. Chacune des composantes 
du système, du microscope neurochirurgical aux composantes optiques, doivent être achetées. 
Une revue de la littérature et une veille technologique doivent donc être effectuées de manière à 
ce que les composantes optimales puissent être acquises de manière à développer un tel système. 
Finalement, chacun des sous-systèmes mécaniques et optiques doivent être conçus, assemblés et 
caractérisés avant l’utilisation du système dans un contexte neurochirurgical. 
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Organisation générale du mémoire 
 Le présent mémoire rapporte les travaux effectués dans le cadre d’une maîtrise (M.Sc.A.) 
en génie biomédical dans le Laboratoire de Radiologie Optique (LRO) à Polytechnique Montréal, 
sous la direction du Professeur Frederic Leblond, du département de génie physique de 
Polytechnique Montréal et du co-directeur Olivier Daigle de Nüvü Camēras. 
 Le chapitre 1 consiste en une revue de littérature dans laquelle on retrouve les principes 
théoriques nécessaires à la compréhension du mémoire. Il y est présenté les propriétés de base de 
la fluorescence, certains concepts liés à la détection de ce contraste optique in vivo, une 
introduction aux propriétés optiques des tissus biologiques ainsi qu’une présentation du 
fluorophore principal utilisé dans cette étude. Un survol des technologies actuellement utilisées 
en salle d’opération est ensuite présenté, suivi des principales propriétés des technologies de 
détection permettant l’imagerie en champ large. 
 La méthodologie est présentée au chapitre 2. On y retrouve une collection des techniques 
principales requise à l’imagerie hyperspectrale et aux modèles de transport de la lumière utilisés 
de manière à corriger et à quantifier les spectres de fluorescence détectés. Il y est ensuite présenté 
l’état de l’art de l’imagerie spectralement résolue en champ large ou avec une sonde pour la 
détection de fluorescence en neurochirurgie. Par la suite, on y décrit la conception mécanique, 
optique et logicielle du système réalisé dans le cadre du projet de maîtrise. Finalement, on y 
retrouve une description des expériences de caractérisation du système et de comparaison avec 
les systèmes de l’état de l’art. 
 Les résultats de ces expériences sont présentés au chapitre 3. On y trouve d’abord les 
résultats d’une expérience prouvant le besoin d’une sensibilité accrue au niveau du détecteur en 
neurochirurgie. On y retrouve ensuite les résultats de deux expériences, une effectuée à 
Polytechnique Montréal et une effectuée dans une salle d’opération à l’Institut de Neurologie de 
Montréal, comparant le système développé aux systèmes de l’état de l’art en neurochirurgie.  
 Finalement, on retrouve au chapitre 4 une discussion critique situant les résultats obtenus 
avec notre système avec les résultats existants dans la littérature en neurochirurgie. On y présente 
ensuite les limitations et améliorations possibles au système. Par la suite, une comparaison des 
performances de différentes technologies d’imagerie dans le contexte de la neurochirurgie est 
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présentée, en relation avec les résultats d’un article récent. Le chapitre termine par une 
présentation des possibilités et applications futures pour le système. 
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CHAPITRE 1 REVUE DE LITTÉRATURE 
Durant les deux dernières décennies, l’utilisation de la fluorescence lors d’applications 
chirurgicales a significativement augmenté à travers différentes avancées dans les marqueurs 
fluorescents, l’instrumentation et le traitement de données [1]. Dans cet ouvrage, la discussion sur 
la détection de la fluorescence se limitera à la détection durant la neurochirurgie, principalement 
pour la détection de protoporphyrine IX (PpIX). Nous sommes conscients de l’existence de 
méthodes de détection de la fluorescence dans d’autres domaines, mais elles ne seront pas 
abordées ici. Les méthodes présentées, bien qu’appliquées à la détection de PpIX, peuvent 
facilement s’appliquer à d’autres marqueurs fluorescents. 
1.1 Détection en conventionnelle en neurochirurgie 
Le traitement de beaucoup de cancers du cerveau est une chirurgie à crâne ouvert suivi de 
chimiothérapie et/ou de radiothérapie. Durant l’opération, un microscope neurochirurgical permet 
d’illuminer la surface chirurgicale de manière à fournir au chirurgien  une image grossie détectée 
à travers une paire de binoculaires. L’évaluation visuelle des tissus est un facteur important dans 
l’identification des tumeurs. Cependant, une telle évaluation dépend grandement de l’expérience 
du chirurgien et de la situation du patient. En effet, l’imagerie en lumière blanche, que ce soit à 
l’œil nu (sans composantes optiques supplémentaires) ou à travers le microscope, ne permet pas 
de distinguer les tissus normaux des tissus cancéreux avec une précision suffisante [3]. En 
neurochirurgie, la classification des tumeurs a un impact important. Par exemple, les gliomes sont 
classifiés par la World Health Organization en 4 différents grades [12]. Les gliomes de haut 
grade (grades 3 et 4), sont plus faciles à détecter, mais plus invasifs que les gliomes de bas grade 
(grades 1 et 2) [2], [4], [5], [6], [13]–[19]. Pour plusieurs types de cancers, comme le cancer de la 
peau ou du sein, une large marge est enlevée autour de la tumeur de manière à minimiser les 
chances de cellules cancéreuses résiduelles. Cependant, dans le cas du cancer du cerveau, un tel 
retrait d’une marge de sécurité  autour de la tumeur est impossible sans handicaper le patient. De 
ce fait, le développement de méthodes de détection plus sensibles et spécifiques est crucial afin 
d’effectuer de meilleures exérèses du cancer du cerveau.  
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1.1.1 Propriétés des molécules fluorescentes 
La fluorescence est un procédé photonique radiatif linéaire où un photon est réémis par 
une molécule à une énergie moindre que celle du photon absorbé. Dans certains cas, une version 
non-linéaire (moins probable) de la fluorescence (pour la même molécule) permet à deux photons 
de même énergie (dont l’énergie totale est égale au photon générant le processus linéaire) d’être 
absorbés simultanément entraînant l’émission d’un photon de longueur d’onde plus courte qu’à 
l’excitation. Les molécules fluorescentes sont caractérisées par un spectre d’émission et un 
spectre d’excitation [19]. Le spectre d’excitation d’une molécule est une mesure de sa capacité à 
absorber un photon à des fins de fluorescence. Les valeurs du spectre d’excitation à une longueur 
d’onde donnée, aussi appelées coefficient d’extinction, ont les unités suivantes : longueur-1M-1, 
où la molarité M est le nombre de moles par litre de la solution fluorescente. Le spectre 
d’excitation d’une molécule simple a habituellement un seul pic d’excitation où l’absorption est 
la plus élevée. Par contre, il peut arriver qu’une molécule plus complexe ait plusieurs pics 
d’absorption, permettant l’excitation à différentes longueurs d’onde [19]. Par exemple, un 
fluorophore utilisé dans l’étude ici présentée, la PpIX, possède 5 pics d’excitation, dans la région 
visible (VIS) du spectre électromagnétique, i.e., à 500 nm, 540 nm, 575nm, 633 nm [20]. 
Contrairement au spectre d’excitation d’une molécule fluorescente, le spectre d’émission est 
indépendant de la longueur d’onde d’excitation λex. L’amplitude du spectre d’émission mesuré (à 
une longueur d’onde donnée λem) peut être interprétée comme étant la probabilité qu’un 
fluorophore excité à λex émette un photon à λem. Cependant, dans le cas linéaire, le photon émis 
est moins énergétique que le photon absorbé, donc λex est toujours plus petit que λem. Ce 
phénomène est le déplacement de Stokes, c’est-à-dire,            [19]. La fluorescence est 
donc un procédé photonique non-élastique, étant donné qu’une partie de l’énergie absorbée n’est 
pas réémise sous forme de photon, mais est dissipée dans des états transitoires vibrationnels dont 
la relaxation mène habituellement à la formation de chaleur dissipée dans les tissus biologiques. 
Pour les molécules simples, le spectre d’émission d’une molécule peut être une image miroir de 
son spectre d’absorption. Cependant, ce n’est pas le cas pour toutes les substances fluorescentes. 
Les spectres peuvent varier en fonction de la structure moléculaire de la substance et de ses 
interactions avec le milieu environnant [19]. 
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Les procédés radiatifs comme la fluorescence ne sont pas les seuls processus suivant 
l’excitation d’une molécule fluorescente. En effet, molécules fluorescentes sont caractérisées par 
leur efficacité quantique, qui est une mesure de la fraction de photons (entre 0 et 1) absorbés qui 
mènent à de la fluorescence. On peut aussi décrire l’efficacité quantique d’une molécule comme 
étant la contribution relative entre les procédés radiatifs (fluorescence) et les procédés non 
radiatifs (dissipation en chaleur). Certaines molécules ont une efficacité quantique près de l’unité, 
comme les molécules manufacturées (i.e. Alexa Fluor) alors qu’une molécule organique comme 
la PpIX a une efficacité quantique de moins de 0,01 [19]. Une autre propriété importante des 
molécules fluorescentes est le photoblanchiment qui peut être considéré comme une mesure du 
nombre de fois qu’une molécule fluorescente peut être excitée de façon continue. Au niveau 
moléculaire, il s’agit d’une modification permanente de la structure moléculaire rendant la 
molécule non-fluorescente. Finalement, une substance fluorescente est caractérisée par sa durée 
de vie. La durée de vie d’un fluorophore est le temps moyen durant lequel la molécule restera 
dans un état excité avant de revenir à l’état de repos. Ce temps est habituellement de l’ordre de la 
nanoseconde [19]. 
1.1.2 Origine biologique du contraste en fluorescence 
Un aspect important à considérer lors de l’utilisation de fluorescence en neurochirurgie est 
de bien comprendre l’origine de la sensibilité et la spécificité du signal détecté à un niveau 
biologique. En effet, ces deux mesures sont liées à la source du processus biologique étudié 
menant à la présence de fluorophores détectables au niveau des tissus devant être imagés. Les 
fluorophores pouvant être utilisés en chirurgie peuvent se classer dans deux catégories, c’est-à-
dire les fluorophores endogènes et les fluorophores exogènes. Les premiers sont des fluorophores 
qui sont présents naturellement dans les tissue, alors que les fluorophores exogènes  s’accumulent 
à la suite de l’injection d’un agent de contraste. Par exemple, le fluorophore utilisé dans l’étude 
ici présentée, la PpIX, s’accumule spécifiquement  dans les tumeurs du cerveau après l’injection 
de l’acide ALA, qui agit en tant que précurseur au fluorophore. La PpIX se retrouve aussi de 
façon endogène dans nos tissus, mais en quantités si faibles que sa détection est très difficile 
autrement que par des méthodes microscopiques [3],[21]–[23]. 
Un des facteurs principaux dictant l’utilité d’un fluorophore en milieu chirurgical est sa 
spécificité à la pathologie étudiée. En effet, une accumulation non-spécifique dans un tissu peut 
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mener à plusieurs problèmes. Par exemple, un tissu sain pourrait être faussement identifié comme 
étant cancéreux ou le contraste de fluorescence entre un tissu sain et un tissu cancéreux pourrait 
être trop faible pour être distingué [1],[22],[25]. Ce problème est commun lorsque le moyen 
d’accumulation du fluorophore est la perméabilité et rétention augmentée (EPR, de l’anglais 
enhanced permeability and retention), qui est un moyen d’accumulation passif [3]. Actuellement, 
peu de marqueurs fluorescents qui s’accumulent de façon active, comme dans les cas des 
molécules fonctionnalisées par anticorps, sont approuvés au niveau clinique. Un autre problème 
commun avec l’utilisation de molécules fluorescentes en chirurgie est un manque de sensibilité. 
En effet, une molécule peut s’accumuler de façon spécifique dans les tissus, mais en très faible 
quantité, limitant ainsi la capacité de discriminer entre les tissus normaux et cancéreux. De ce 
fait, un tissu malin peut être faussement identifié comme étant sain, ce qui peut mener à une 
réapparition du cancer suivant la neurochirurgie [1], [4], [21]–[23], [25]. 
1.1.3 Propriétés optiques des tissus 
Un autre facteur crucial à considérer lors de l’imagerie de la fluorescence en 
neurochirurgie est l’influence des propriétés optiques intrinsèques des tissus biologiques reliées à 
la diffusion élastique et à l’absorption sélective. Selon la loi de Beer-Lambert, qui est donnée par 
  
 
  
      , (1) 
la transmittance (T) de la lumière voyageant dans un tissu purement absorbant sera atténuée 
exponentiellement selon le produit de la longueur parcourue, l, et le coefficient d’extinction, ε, 
donnée cm
-1
M
-1
 où M est la molarité et c est la concentration molaire du chromophore. Le produit 
du coefficient d’extinction par la concentration molaire correspond alors au coefficient 
d’absorption, mua, dont les unités sont en cm-1. Cependant, les tissus biologiques ne sont pas 
seulement absorbants, mais sont aussi diffusants grâce à leur structure cellulaire et à 
l’organisation des protéines, membranes et organelles. Ainsi, pour approximer la propagation de 
la lumière dans les tissus biologiques, on doit utiliser des modèles de transport avec comme 
paramètres les propriétés optiques des tissus avec les coefficients effectifs reliés non seulement à 
l’absorption, mais aussi à la diffusion. Ces coefficients, donnés en unités inverses de distance, 
décrivent la probabilité d’un évènement d’absorption ou de diffusion par unité de distance dans 
un tissu. Un autre paramètre important à considérer pour modéliser la diffusion est la fonction de 
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phase, qui dépend de l’angle de diffusion et réfère à la probabilité qu’un photon soit diffusé dans 
une direction donnée [26].  
De ce fait, afin d’isoler l’information quantitative liée uniquement aux molécules 
fluorescentes durant la chirurgie, il est important d’utiliser des modèles mathématiques afin de 
déterminer la contribution au signal associée à l’atténuation intrinsèque des tissus. Le transport de 
la lumière dans un milieu hautement diffusant peut être modélisé à l’aide de l’équation de 
transfert radiatif (RTE de l’anglais Radiative Transfer Equation) [26] ou de la méthode Monte 
Carlo (une simulation qui consiste à simuler une multitude d’évènements aléatoires de manière à 
obtenir une solution numérique à un problème complexe) [28],[29]. Ces deux méthodes 
permettent la simulation d’évènements photoniques et sont efficaces, mais nécessitent des calculs 
complexent et de l’information a  (propriétés optiques liées à la diffusion et l’absorption) 
difficiles à obtenir pratiquement durant la chirurgie. Considérant qu’un photon voyageant dans 
un tissu biologique (dans lesquels l’influence de l’absorption est typiquement moins marquée que 
celle associée à la diffusion) subira plusieurs évènempriorients de diffusion avant d’être absorbé, 
on peut assumer que le transport lumineux peut être considéré comme un processus diffusif. 
Mathématiquement, ce phénomène est associé au fait que le coefficient modélisant la probabilité 
d’évènements de diffusion est beaucoup plus grand que celui associé à l’absorption. Aussi, 
l’atteinte du régime diffusif requiert que la distance entre la source et le détecteur soit plus grande 
que quelques millimètres. Ceci vient simplifier le RTE, qui se réduit à l’équation de diffusion, qui 
est donné par, 
  (   )
  
   [ (   )  (   )], (2) 
où  (   ) est la densité du matériau diffusant à la position r et au temps t et  (   ) est le 
coefficient de diffusion collectif pour une densité Φ et une position r. La résolution de l’équation 
de la diffusion nécessite beaucoup moins de calculs que la RTE, ce qui est donc plus compatible 
avec le déroulement habituel des chirurgies du cerveau. De plus, l’équation de diffusion nécessite 
moins d’information à priori, c’est-à-dire qu’elle ne nécessite que le coefficient d’absorption 
(  ( )     [      ( )
      (      )  ( )
       ]) et le coefficient de diffusion réduit 
(      (   ) ) [26]. De plus, on applique à l’équation diffusion les conditions limite d’un 
milieu semi-infini, homogène et optiquement turbide, c’est-à-dire qu’on suppose que tissus 
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biologiques comme étant homogènes. Ainsi, on peut utiliser un algorithme de Levenberg-
Marquardt pour extraire plusieurs paramètres d’intérêts. 
 ( )  
  
  
*  (     
 
  
)
    (       )
  
  (      ) (     
 
  
)
    (       )
  
 +, 
où z0= 1/µ’s, µeff (λ) = [3µa (λ) µ’s (λ)]
1/2
, µa (λ) et µ’s(λ) sont données par les équations données 
plus haut,   
    
    ,   
  (      )
    . Les paramètres z0, ρ1, ρ2, zb, et µeff sont 
dépendants de la longueur d’onde. La distance frontière extrapolée est donnée par zb = 2κD, où D 
est la constante de diffusion donnée par D = (3µ’s)
−1
. Les paramètres d’intérêts sont ici la 
concentration en hémoglobine, la saturation en oxygène et les paramètres de diffusion. Plus de 
détails sont donnés dans Kim & al, (2010)[7]. 
L’absorption et la diffusion sont spécifiques au tissu étudié et dépendent fortement de ses 
propriétés biochimiques, physiologiques et structurelles [22],[23]. Les protéines, particulièrement 
l’hémoglobine et la mélanine, ont un coefficient d’extinction important dans les longueurs d’onde 
visibles. Par contre, la mélanine, principalement présente dans la peau, n’est habituellement pas 
un problème lors des chirurgies du cerveau, considérant que le champ de vue est une cavité 
chirurgicale ouverte. L’eau est aussi un contributeur important, bien que son coefficient chute 
rapidement dans les proches infrarouges, avant de remonter vers 900nm. Les lipides peuvent 
aussi contribuer fortement à l’absorption. Dans beaucoup d’applications, dont l’imagerie du 
cerveau, la molécule dominante en termes d’absorption est l’hémoglobine, dans sa forme 
oxygénée et désoxygénée (figue 1-1). La forte absorption de ces molécules dans la plage visible 
du spectre électromagnétique limite l’excitation des molécules fluorescentes à moins d’un 
millimètre dans les tissus. Cependant, leur coefficient d’absorption diminue de plusieurs ordres 
de grandeur dans le proche infra-rouge (NIR de l’anglais near-infrared), ce qui permet d’imager 
en profondeur soit quelques millimètres à quelques centimètres dépendant des concentrations des 
différents chromophores [7], [23]. On retrouve des coefficients d’absorption typiques en cm-1 
pour les principaux contributeurs dans les tissus à la figure 1-1. 
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Figure 1-1: Coefficients d’absorption en fonction de la longueur d’onde de certains 
chromophores dans les tissus biologiques incluant l’eau (H2O), l’hémoglobine de-oxygénée (Hb) 
et l’hémoglobine oxygénée (HbO2). [20]  
 
Étant donné que les spectres d’absorption des chromophores varient en fonction de la 
longueur d’onde, les propriétés optiques des tissus peuvent venir déformer le spectre d’émission 
d’un fluorophore détecté. Ces déformations peuvent être corrigées à l’aide des modèles 
mathématiques décrits plus haut. De ce fait, l’utilisation de modèles appropriés peut venir 
augmenter la spécificité et la sensibilité de fluorescence détectées dans un tissu biologique, en 
corrigeant des variations dans le spectre causées par les propriétés optiques. Une telle correction 
est nécessaire à la quantification d’un fluorophore dans un tissu [5], [7], [29]. 
1.1.4 Protoporphyrine IX induite par acide aminolévulinique 
L’acide aminolévulinique (ALA) est utilisé depuis plus de 50 ans en photodiagnostique et 
en photothérapie. L’administration d’ALA génère une surproduction et accumulation de 
protoporphyrine IX (PpIX) dans certains tissus cancéreux. La PpIX est une molécule fluorescente 
endogène présente au cours du cycle de biosynthèse de l’hème, une molécule à la base de 
l’hémoglobine. Cependant, bien que la PpIX induite par ALA soit utilisée depuis des décennies, 
son mécanisme exact n’est pas encore parfaitement compris. C’est un fluorophore présentement 
utilisé cliniquement lors de la chirurgie du cerveau au Japon et en Allemagne et qui est approuvé 
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pour certaines études scientifiques cliniques au Canada et aux États-Unis. La PpIX a un pic 
d’excitation principal à           , mais possède aussi différents pics d’excitation 
secondaires, dont un pic dans le rouge à           . Son spectre d’émission a un pic principal 
à           , mais a aussi un pic caractéristique secondaire à            [3]. Ces 
spectres sont illustrés à la figure 1-2. Une surproduction et une accumulation sélective de ce 
biomarqueur  dans les tumeurs lui permettent d’être utilisé pour guider certaines chirurgies. Ce 
fluorophore est principalement utilisé pour guider l’exérèse de certaines tumeurs du cerveau 
(gliomes de haut grade), étant donné son excellente spécificité (il ne semble pas y avoir 
accumulation dans les tissus normaux [9]). Une partie des succès de l’ALA pour les gliomes de 
haut grade tient du fait que pour ce type de tumeurs très avancées la barrière hémato-
encéphalique est compromise, ce qui facilite le transport vers les tissus cancéreux [30], [31]. Son 
accumulation spécifique dans les tumeurs est mal comprise, mais une partie de la cause peut être 
liée à l’environnement chimique de la tumeur, c’est-à-dire à un pH plus acide, un manque 
d’oxygène et un contenu différent en enzymes.  
 
Figure 1-2: Spectres d’absorption (en noir) et spectre d’émission (en rouge) de la PpIX en 
fonction de la longueur d’onde [20]. 
Dans le cas de la neurochirurgie, l’ALA est administré oralement au patient 24 heures 
avant la chirurgie ou injecté par intraveineuse quelques heures avant la chirurgie, avec la moitié 
de la dose orale [32]. Une partie de l’ALA est utilisé pour produire la PpIX et l’excédent est 
éliminé à travers les excrétions dans l’urine et par le foie [2], [17], [18]. 
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1.2 Technologies d’imagerie de détection de fluorescence en neurochirurgie 
Les technologies actuelles pour la détection de fluorescence en neurochirurgie peuvent 
être divisées en deux catégories majeures : l’imagerie en champ large et la détection poignent par 
point en utilisant une sonde manuelle. Chacune de ses technologies a ses avantages et 
inconvénients et influencent différemment le plan de travail du chirurgien [1], [2], [4], [22], [17], 
[23], [33]. Connaître en détail la technologie d’imagerie utilisée est crucial de manière à 
connaître les limitations de son système. Par exemple, l’imagerie en champ large permet un grand 
champ de vue (de l’ordre de quelques centimètres) sans déranger le plan de travail du chirurgien, 
mais a habituellement une sensibilité assez faible en plus de fournir de l’information non-résolue 
spectralement, c’est-à-dire pas nécessairement spécifique à la molécule d’intérêt. D’autre part, la 
sonde de spectroscopie développée à Dartmouth offre habituellement un champ de vue limité tout 
en dérangeant le plan de travail du chirurgien, mais fournit une sensibilité élevée en plus de 
donner un signal résolu spectralement [5], [7]–[9]. C’est dans l’optique d’avoir le meilleur des 
deux technologies qu’on présente dans cet ouvrage la conception et la caractérisation d’un 
système d’imagerie en champ large ayant une sensibilité semblable à celle d’une sonde de 
spectroscopie. Une image des deux technologies est montrée en figure 1-3. 
14 
 
 
Figure 1-3: Exemples d’imagerie en fluorescence et de sonde de spectroscopie. L’imagerie en 
fluorescence est habituellement réalisée à travers un microscope neurochirurgical. L’imagerie en 
lumière blanche est montrée en (A) avec l’imagerie correspondante en lumière bleue en (B) où on 
peut voir la fluorescence en rose. La région interrogée avec la sonde, montrée en (B) a un spectre 
de réflectance montré en  (C), qui est dépendant de la diffusion et de l’absorption du tissu et le 
spectre de fluorescence en lumière bleue de la PpIX est montré en (D), avec les pics 
caractéristiques du fluorophore à 635 nm et 710 nm [3]. 
 L’imagerie optique est hautement avantageuse comparée à d’autres méthodes intra-
opératoires comme l’imagerie par  résonance magnétique (IRM) et la tomodensitométrie (CT) à 
cause de son faible coût relatif, de la nature non-ionisante de la lumière utilisée et de son habilité 
à fournir de l’information fonctionnelle et moléculaire potentiellement en temps réel durant la 
chirurgie [23]. L’imagerie de la fluorescence durant la chirurgie est complémentaire à l’IRM et 
au CT préopératoire. 
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1.2.1 Microscope neurochirurgical Zeiss 
Le développement d’un outil pour guider la chirurgie en fluorescence implique nécessairement 
une source de lumière pour l’excitation, un élément de sélection spectrale et un détecteur. Dans le 
cas du microscope neurochirurgical Pentero (Carl Zeiss, Allemagne) comme exemple, la source 
d’excitation est une lampe au xénon. Cette lampe inclut une roulette de filtres permettant le 
filtrage de la large bande spectrale d’une lampe au xénon pour illuminer spécifiquement un 
fluorophore. En effet, une source lumineuse au spectre trop large viendrait illuminer de façon 
non-spécifique tous les fluorophores intrinsèques aux tissus, ce qui compliquerait la détection du 
biomarqueur d’intérêt. Une telle illumination vient aussi accélérer le photoblanchiment des 
fluorophores. Au niveau de la composante de sélection spectrale, ce type de microscope utilise 
habituellement un filtre passe-haut permettant de couper la composante d’illumination du laser 
tout en collectant la fluorescence, à une longueur d’onde plus élevée, émise par le biomarqueur. 
Le filtrage permet aussi à une très faible quantité de lumière d’excitation d’être conservée, de 
manière à ce que la réflectance permette au chirurgien de localiser la fluorescence dans le 
cerveau. Un séparateur de faisceau (beam splitter) vient partager la lumière détectée entre les 
différentes binoculaires et un détecteur à des fins d’enregistrement. Un mécanisme de sélection 
permet au chirurgien de passer rapidement entre le mode de détection de la fluorescence et le 
mode de réflectance en lumière blanche [17]. 
 Bien que ce microscope vienne assister le chirurgien dans son évaluation de la tumeur et 
permette une meilleure sensibilité et spécificité qu’une évaluation à l’œil nu en lumière blanche, 
plusieurs études ont démontré que cette méthode manquait de sensibilité, surtout en comparaison 
avec les sondes de spectroscopie [3], [5]–[7], [9], [14]. De ce fait, plusieurs améliorations sont 
possibles à chacun des niveaux du microscope, c’est-à-dire dans la composante d’illumination, de 
sélection spectrale et de détection. Ces améliorations seront discutées en détail à travers cet 
ouvrage. Considérant la complexité des différentes technologies d’imagerie, les différents 
facteurs à considérer et une brève description de leurs mécanismes de fonctionnement seront ici 
présentés avant d’en discuter plus en détail en section 2, 3 et 4. 
16 
 
1.2.2 Propriétés des détecteurs d’imagerie 
Les principales propriétés recherchées lors de l’implémentation d’un détecteur dans un 
système d’imagerie biomédical sont le ratio signal sur bruit (RSB, qui peut être décrit comme le 
signal divisé par le niveau de bruit dans une image) qu’il permet d’atteindre, la rapidité 
d’acquisition, la résolution spatiale et la plage dynamique du détecteur. Le rapport signal sur bruit 
qu’un détecteur permet d’atteindre est directement dépendant de sa sensibilité. La sensibilité d’un 
détecteur est définie comme étant le flux lumineux le plus faible pouvant être détecté par une 
caméra. La sensibilité est donc dépendante du seuil de bruit du photo-senseur. Le seuil de bruit 
d’un détecteur est fonction des différentes sources de bruit intrinsèque à son utilisation. Les 
sources majeures de bruits affectant différentes caméras seront décrites à la section suivante. 
Ainsi, une caméra avec une meilleure sensibilité peut permettre à un système d’obtenir un 
meilleur rapport signal sur bruit si les conditions photoniques le permettent. Un deuxième 
paramètre important est la vitesse d’acquisition. En effet, certaines applications nécessitent de 
hautes vitesses d’acquisitions. La vitesse de lecture d’une caméra, habituellement mesurée en 
images par secondes, varie en fonction du type de technologie utilisée et de la résolution spatiale 
du senseur. En effet, un détecteur peut lire un certain nombre de pixels par secondes. De ce fait, 
la fréquence de lecture d’image est inversement proportionnelle à la résolution spectrale du 
détecteur [34].  
En plus, un détecteur ayant une haute résolution spatiale a habituellement de plus petits 
pixels. De ce fait, chacun de ces pixels captera moins de photons qu’un pixel de taille supérieure. 
Il est aussi possible qu’une caméra sacrifie sa sensibilité pour plus de vitesse de lecture. 
Cependant, dans un contexte d’imagerie en faible flux photonique, il est fréquent que la 
limitation principale se situe au niveau de la détection des faibles signaux lumineux. En effet, 
plus on image rapidement, plus le temps d’intégration du détecteur est faible, et donc moins de 
photons sont détectés par image. Ainsi, pour une application donnée, un compromis idéal doit 
être atteint entre la sensibilité et la vitesse d’acquisition, et du même coup, la résolution spatiale. 
Finalement, la gamme dynamique d’une caméra est définie par le nombre de valeurs qu’un pixel 
peut adopter. La plage spectrale est habituellement définie en nombre de bits effectifs ou en 
décibels. Un détecteur ayant une plage dynamique élevée pour détecter de faibles signaux dans 
une même image que des signaux élevés sans saturer. De plus, plus la plage dynamique d’un 
détecteur est élevée, plus il devient facile de distinguer la différence entre le bruit et le signal 
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présents dans l’acquisition. C’est pourquoi une plage dynamique élevée est importante en 
imagerie de faible flux, particulièrement lorsqu’un veut imager dans une même image des objets 
d’intensité lumineuse largement différents. 
1.2.3 Principales technologies d’imagerie 
La technologie d’imagerie la plus répandue est celle des dispositifs à couplage de charges 
(CCD). Le fonctionnement de ce type de caméras sera ici expliqué en détail, étant donné qu’il est 
semblable au fonctionnement des autres technologies qui seront décrites. Tout d’abord, le but de 
chacune de ces technologies d’imagerie est de convertir les photons collectés par différentes 
composantes optiques en électrons, qui peuvent ensuite être lus électroniquement de manière à un 
extraire de l’information spatiale et temporelle. Pour ce faire, différents mécanismes physiques et 
électroniques entreront en action, ce qui génèrera différentes sources de bruit. Les technologies 
diffèrent entre elles de manière à minimiser ces différentes sources de bruits, tout en variant 
différents paramètres, comme la vitesse de lecture et la résolution spatiale. Dans tous les cas ici 
présentés, c’est l’effet photoélectrique qui nous permet de visualiser les photons avec ces 
dispositifs. L’effet photoélectrique est le phénomène selon lequel un électron est émis d’un 
matériau soumis à une radiation électromagnétique d’énergie suffisante. L’énergie photonique 
suffisante à émettre un électron dépend du matériau. Par exemple, pour les détecteurs de silicium, 
cette valeur correspond à l’énergie d’un photon d’environ 1,1 µm de longueur d’onde. De ce fait, 
un détecteur de silicium est complètement transparent à une radiation électromagnétique 
d’énergie inférieure à cette longueur d’onde. 
Une fois que l’électron correspondant à un photon, aussi appelé photo-électron, est  émis, il est 
emmagasiné dans un pixel. Un pixel agit comme un petit condensateur qui accumule les charges 
qui y sont déposées. Un pixel est composé de deux types de matériaux principaux, c’est-à-dire le 
matériau N et le matériau P. Ce sont des matériaux composés majoritairement d’atomes de 
silicium, avec une faible quantité d’impuretés. C’est ce qu’on appelle le dopage. C’est dans le 
matériau P que les électrons sont accumulés à l’état libre dans le pixel. Par la suite, pour qu’un 
pixel soit lu, les charges de ce pixel doivent être déplacées jusqu’à l’amplificateur de sortie, qui 
sera décrit plus loin. Pour déplacer les charges de pixel en pixel, des électrodes placées au-dessus 
de chacun des pixels sont utilisées. En effet, en variant la tension de ces électrodes adéquatement, 
comme démontré à la figure 1-4, il est possible de déplacer les électrons de pixel en pixel jusqu’à 
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l’amplificateur de sortie qui lira leur valeur. De cette manière, une puce CCD récente peut 
déplacer les charges dans ses pixels avec une efficacité allant jusqu’à 99,9999% par transfert. 
 
 
Figure 1-4: Transfert de charges dans un CCD 3 phases. Les électrodes sont identifiées par les 
chiffres [1], [2] et [3]. En (a), on voit que l’électrode [2] est positive, et retient les électrons, qui 
sont ici identifiés en bleu. En (b), on remarque que lorsque l’électrode (3) devient positive, les 
électrons se dispersent sous les deux électrodes positives. Finalement, en (c), on voit que les 
électrons s’accumulent sous l’électrode [3] lorsque l’électrode [2] devient négative. Ces étapes 
peuvent être répétées plusieurs fois.  
Source : http://www.microscopyu.com/articles/digitalimaging/ccdintro.html 
 Un tel déplacement permet aux photoélectrons d’atteindre l’amplificateur de sortie, où 
leur valeur pourra être mesurée. Pour ce faire, les charges sont transférées dans un petit 
condensateur connecté à un transistor. Dans ce condensateur, on peut donc transférer une valeur 
en nombre d’électrons en valeur de tension, qui peut facilement être lue par différentes 
composantes électroniques. C’est ici qu’apparait une des contributions majeures limitant la 
sensibilité des CCD. En effet, diverses fluctuations aléatoires dans le courant traversant le 
transitoire amènent un bruit gaussien à la conversion du nombre d’électron en tension. C’est en 
grande partie cette incertitude sur la tension de sortie du détecteur qu’on appelle le bruit de 
lecture d’une caméra. Dans le cas des caméras CCD, c’est le bruit de lecture du vient déterminer 
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le plancher de sensibilité. Finalement, une fois le nombre d’électrons converti en tension, il est 
possible de convertir cette tension en valeur numérique. La tension de sortie est comparée à un 
niveau de référence et un niveau de réinitialisation. Elle peut ensuite être numérisée par un 
convertisseur  analogique à numérique (ADC). Les caméras CCD scientifiques utilisent 
habituellement une numérisation à 14 ou 16 bits, ce qui donne 16 384 ou 65 536 valeurs 
possibles. La gamme dynamique d’une caméra est dictée par la résolution de son ADC et par son 
bruit total, selon l’équation suivante :  
        
 
 
, (3) 
où GD est la gamme dynamique, ζ est le bruit total, et x est la résolution de la caméra. Dans le cas 
où la puce CCD sature après l’ADC, x est 2N où N est le nombre de bits de l’ADC. Dans le cas où 
la CCD sature avant l’ADC, x est le niveau de saturation de la CCD. Une autre source de bruit 
qui afflige les détecteurs au silicium est le bruit thermique. Le bruit thermique est causé par la 
distribution de Maxwell-Boltzmann de l’état des atomes de silicium au-dessus du zéro absolu. De 
ce fait, il peut y avoir une génération de charge dans le détecteur sans effet photoélectrique. Le 
bruit thermique a une dépendance temporelle. Ainsi, plus le temps d’intégration est élevé, plus le 
bruit thermique sera élevé. Ceci peut être problématique en imagerie à faible flux considérant que 
le courant sombre peut croître plus rapidement que le signal qu’on veut imager. Ceci explique la 
nécessité de refroidir les détecteurs d’imagerie en faible flux [34]. 
 Le fonctionnement des caméras EMCCD est semblable à celui des caméras CCD, mais 
implique un registre de multiplication des électrons avant l’amplificateur de sortie, où le bruit de 
lecture est généré. Ainsi, en multipliant les photoélectrons d’un facteur pouvant aller jusqu’à 
5000, on vient atteindre un bruit de lecture effectif de moins de 0,01 e
-
/pixel/image, considérant 
que le bruit de lecture des CCD est de l’ordre de la dizaine d’électrons. Ainsi en diminuant le 
bruit de lecture, qui est le bruit limitant des caméras CCD, on vient de diminuer le plancher de 
sensibilité atteignable. Cependant, le gain électronique obtenu est obtenu de façon stochastique. 
De ce fait, on peut facilement calculer le gain moyen du registre de multiplication, mais on ne 
peut pas déterminer le gain exact par lequel a été multiplié chacun des pixels. Cette incertitude 
entraîne une nouvelle source de bruit, appelée le facteur de bruit excédentaire F. Ce facteur F est 
fonction du gain, mais plafonne rapidement à √  et, à cette valeur, impacte le RSB de la même 
manière que si l’efficacité quantique (i.e. l’efficacité du détecteur à convertir les photons en 
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électrons) du détecteur était diminuée de moitié. Finalement, une fois le bruit effectif de lecture 
minimisé grâce au gain  de multiplication électronique et le bruit thermique minimisé par un 
refroidissement du détecteur, la source de bruit dominante dans les caméras EMCCD est le bruit 
d’injection de charges. En effet, l’injection de charges (CIC), est une source de bruit créé par la 
fréquence élevée des horloges qui pilotent le capteur CCD ou EMCCD. Dans le cas des caméras 
CCD, le CIC est négligeable, étant souvent plus de 10 fois plus faible que le bruit de lecture. 
Cependant, en imagerie à faible flux, c’est-à-dire lorsque le bruit photonique est minime (voir 
Chapitre 2 pour une description du bruit photonique), c’est le bruit d’injection de charges qui 
vient dominer les caméras EMCCD [34]. Une brève description de la technologie EMCCD de 
Nüvü caméra, qui permet de minimiser le CIC, est décrite au Chapitre 2. 
Finalement, une autre technologie utilise un différent mécanisme d’amplification afin de 
minimiser le bruit de lecture des capteurs CCD et donc d’en augmenter la sensibilité. Les 
caméras iCCD utilisent un intensificateur d’images permettant d’amplifier les photons jusqu’à 
10
6
 fois avant qu’ils soient détectés par le capteur CCD. Un schéma d’un amplificateur d’images 
est illustré en figure 1-5. De ce fait, considérant que les signaux détectés par le senseur seront très 
élevés, le bruit de lecture est négligeable. De plus, l’intensificateur d’images étant modulé par 
une tension appliquée aux bornes de la photocathode, une caméra iCCD peut atteindre des temps 
d’intégration de l’ordre de la nano seconde, en alimentant très brièvement la photocathode. 
Cependant, les caméras iCCD sont affectées, comme les caméras EMCCD, par facteur de bruit 
excédentaire F (ou ENF, de l’anglais excess noise factor). Pour ces détecteurs, le facteur F vaut 2 
ou plus, dépendant de l’architecture de la photocathode (alors qu’il est de √  dans le cas des 
caméras EMCCD), ce qui a le même impact sur le RSB de la caméra que si l’efficacité quantique 
(i.e. l’efficacité du détecteur à convertir les photons en électrons) du détecteur était réduite de 
75%. 
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Figure 1-5: Schéma illustrant les différentes composantes d’un intensificateur d’images utilisé 
dans les caméras iCCD [35]. 
Une discussion critique de ces technologies d’imagerie dans le contexte de la détection de 
la fluorescence en chirurgie est présentée au Chapitre 4. 
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CHAPITRE 2 MÉTHODOLOGIE 
2.1 Quantification de la fluorescence durant la chirurgie  
Comme discuté au chapitre 1, l’avènement des marqueurs biologiques fluorescents et leur 
utilisation pour guider les opérations chirurgicales requièrent le développement de méthodes 
quantitatives à des fins de sensibilité et de spécificité. Ces méthodes permettent de fournir aux 
cliniciens (médecins et chirurgiens) des images standardisées desquelles a été retirée toute 
contribution autre que celles étant directement reliées à la concentration du marqueur fluorescent 
(i.e. le marqueur biologique d’intérêt clinique). Il est à noter qu’au fil des années, il n’y a eu que 
peu de travail fait dans le but de développer des approches cliniques quantitatives de détection de 
la fluorescence en chirurgie. La plupart des instruments ayant été développés pour la chirurgie 
sont plutôt associés à des méthodes qualitatives en champs large (e.g. imagerie de la 
Protoporphyrin IX [2], [5], [6], [11], [16]–[18], [31], [36]–[39] et de l’ICG [1], [4], [25], [33], 
[40]–[42]) ou encore des méthodes semi-quantitatives utilisant des systèmes de détection point 
par point basés sur des sondes ou des endoscopes [3], [7]–[10], [37], [39], [43]. Au cours des 6 
dernières années, le Dr. Leblond a développé de nouvelles approches de quantification de 
fluorophores durant la chirurgie, tout d’abord à l’aide de sondes (méthodes de détection pointes 
par point) [5], [9], [36], [38], [39] et ensuite à l’aide d’un système d’imagerie en champ large 
[10], [11].  
 
Dans le présent travail seront démontrées les premières étapes du développement d’un système 
d’imagerie qui est couplé avec une nouvelle approche mathématique, développée au Laboratoire 
de Radiologie Optique (LRO), permettant la quantification de marqueurs fluorescents ayant des 
spectres d’excitation et d’émission aussi bien dans le visible que dans le proche infrarouge. 
Comme démontré par les travaux de notre collaborateur le Dr. Wilson du Toronto University 
Health Network (UHN), la quantification de marqueurs fluorescents dans les tissus biologiques 
requiert la détection de signaux de fluorescence de façon spectroscopique (i.e. imagerie résolue 
spectralement) ainsi que la détection de spectres de réflectance en lumière blanche afin de 
normaliser et calibrer les signaux de fluorescence [38], [44]. Le système biomédical présenté 
dans ce mémoire permet la détection des signaux nécessaires à la quantification et ceci de 
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manière totalement intégrée dans un microscope neurochirurgical commercial de la compagnie 
Carl Zeiss Meditech. Ce dernier aspect, c’est-à-dire l’intégration dans un microscope, est crucial 
afin que l’outil puisse être intégré dans le plan de travail des neurochirurgiens sans causer de 
dérangement. 
 
Dans tout système de détection de la fluorescence, les signaux comportent plusieurs contributions 
qui, si non-corrigées ou mal comprises, empêcheront la quantification. Ces facteurs importants 
incluent : (1) la réponse du système de détection, i.e., l’impact des composantes du systèmes sur 
les signaux par exemple l’efficacité de détection variable du spectromètre à travers la plage de 
détection spectrale, (2) le bruit de détection du système, (3) la présence dans le signal d’autres 
sources de fluorescence, par exemple la fluorescence intrinsèque des tissus biologiques, (4) la 
courbure de la surface interrogée, (5) les propriétés optiques du tissu et son hétérogénéité, (6) la 
profondeur de pénétration variable de la lumière à différentes longueurs d’onde, (7) la 
distribution spatiale des sources de fluorescence considérant qu’une source sur la surface peut 
mener au même signal qu’une source de taille plus petite sous la surface. Dans le présent 
ouvrage, le développement d’un système de photo-détection spectroscopique est présenté 
permettant l’acquisition des signaux à partir desquels des algorithmes mathématiques sont 
développés au LRO afin de prendre en compte les éléments (3-7). Ici, nous présentons une 
caractérisation détaillée des éléments (1) et (2) soit la réponse du système de détection et une 
analyse et une explication des sources de bruit de l’instrument. 
 
2.2 État de l’art: Systèmes de quantification existants  
Afin de bien mettre en contexte les travaux de ce mémoire, il sera ici présenté les 
différents systèmes de quantification de la fluorescence déjà développés par les collaborateurs du 
LRO. 
2.2.1 Sonde neurochirurgicale permettant la quantification point par point 
Au cours des dernières décennies un très grand nombre de techniques ont été développées 
pour la détection localisée (in situ) de signaux de fluorescence durant les interventions 
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chirurgicales [2], [3], [6]–[11], [14]–[16], [18], [20], [21], [36]–[40], [44]–[53]. Un de ces 
systèmes a été développé par le Dr. Wilson (UNH) et a été utilisé au Dartmouth-Hitchcock 
Medical Center afin de guider la résection de tumeurs du cerveau en utilisant le contraste optique 
associé à la Protoporphyrin IX (voir introduction pour les détails) [7], [8]. Ce système a été utilisé 
sur plus de 50 patients par le Dr Leblond et son équipe qui ont développé des algorithmes 
quantification et de classification des tissus afin d’évaluer le pouvoir diagnostique de ce 
marqueur métabolique [5]. Nous décrivons ici cette sonde et les algorithmes puisque la technique 
présentée dans ce mémoire en est une généralisation dans un contexte d’imagerie impliquant un 
très grand nombre de pixels plutôt qu’un seul point.  
2.2.1.1 Instrumentation 
Comme illustré à la figure 2-1, cette sonde est composée de 4 fibres optiques multi-modes 
disposées linéairement et espacées de 260µm (distance centre à centre). Deux fibres agissent en 
tant que source de lumière blanche. Une troisième fibre située à 260µm et 520µm des fibres de 
détection sert à la détection et est connectée à un spectromètre portable (OceanOptics, États-
Unis) ayant une résolution spectrale de 0,35nm [5], [7]–[9]. La résolution spectrale d’un 
spectromètre est définie comme étant la plus petite différence en longueurs d’onde pouvant être 
distinguée. La quatrième fibre agit en tant que source de lumière bleue pour l’excitation du 
fluorophore et est située à 260µm du détecteur. Chacune des fibres a un cœur de 200 µm de silice 
avec une ouverture numérique de 0,22. L’ouverture numérique d’un système optique est un 
nombre adimensionnel qui représente la plage angulaire dans laquelle le système peut accepter ou 
émettre la lumière.  Les fibres sont encastrées dans une tige d’acier inoxydable de calibre 18 et la 
sonde est connectée par un fil de 3m au système de contrôle. La sonde est aussi stérilisable, ce 
qui est essentiel à l’utilisation d’un outil entrant en contact avec les tissus en chirurgie [9]. 
La sonde permet l’acquisition des données suivantes nécessaires à la quantification in situ 
de marqueurs fluorescents : (i) 2 spectres de réflectance (entre 450nm et 720nm) suivant 
l’excitation du tissu avec la lumière blanche,  (ii) 1 spectre de fluorescence (entre 600nm et 
720nm) suivant l’excitation à 405nm (lumière bleue). Les spectres de réflectance, correspondant 
à des distances source-détecteur différentes, sont utilisés pour déterminer les propriétés 
d’absorption, qui est dépendante de la concentration et saturation en hémoglobine, et de 
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diffusion, qui est dépendante des paramètres structuraux liés à la nature microscopique du tissu à 
l’aide d’un modèle de transport de la lumière [9]. 
 
Figure 2-1: Diagramme conceptuel de l’acquisition et du traitement des données de la sonde [9]. 
Acquisition de données (gauche) : La sonde intraopératoire fibrée au diamètre à sa pointe 
d’environ 1,1 mm est déposée à la surface du tissu. Une illumination séquentielle de lumière 
blanche et bleue permet la collection de spectres de réflectance diffuse et de fluorescence en 
utilisant un spectromètre portable comme détecteur. Traitement de données (droite) : Les données 
de réflectance en lumière blanche sont entrées dans un modèle optique contraint spectralement 
(modèle de diffusion utilisant les spectres d’absorption de l’hémoglobine oxygénée et 
désoxygénée en entrée) pour calculer l’absorption et la diffusion du tissu à chaque longueur 
d’onde. Ces propriétés sont utilisées pour corriger l’influence des propriétés optiques 
(atténuation) sur le spectre de fluorescence. Ensuite, un spectre corrigé de fluorescence est généré 
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duquel la concentration du fluorophore peut être calculée lorsque comparé avec les résultats 
d’une procédure de calibration comparant des mesures faites sur des concentrations connues. Les 
valeurs calculées de biomarqueurs, c’est-à-dire les concentrations de PpIX, photoproduits et 
hémoglobines (concentration totale et saturation), sont utilisées dans un algorithme de diagnostic 
pour classifier les régions interrogées en tant que tissu normal ou cancéreux. 
2.2.1.2  Traitement de données menant à la quantification 
Un modèle de transport de la lumière est utilisé pour estimer les propriétés optiques 
d’absorption et de diffusion élastique à partir des spectres de réflectance diffuse. Les algorithmes 
de traitement de données sont basés sur l’hypothèse que le transport de la lumière peut être décrit 
dans les tissus par l’équation de diffusion résolue avec les conditions limites d’un milieu semi-
infini, homogène et optiquement turbide [7]. Un milieu turbide est un milieu opaque à cause de la 
présence d’un grand nombre de particules généralement invisibles à l’œil nu. Le tissu peut alors 
être caractérisé par son coefficient d’absorption µa et son coefficient de diffusion réduit µ’s, 
exprimés en cm
-1. Ces propriétés sont calculées pour chacune des longueurs d’onde et ensuite 
appliquées à corriger les effets de distorsions dans le spectre de fluorescence [9],[54], [55]. Le 
spectre de fluorescence ainsi corrigé et quantitatif est décomposé (un utilisant un algorithme 
mathématique de dé-convolution spectrale) en 3 composantes, c’est-à-dire 1. PpIX 2. Différents 
photoproduits générés par l’exposition de la PpIX à la lumière durant la chirurgie 3. La 
fluorescence intrinsèque générée par différentes molécules dans les tissus. La concentration de 
PpIX est alors mesurée à partir du spectre corrigé en utilisant le spectre connu de la fluorescence 
à chaque concentration. Les spectres d’absorption et de diffusion sont ensuite utilisés de manière 
à obtenir les propriétés optiques intrinsèques au biomarqueur. Le spectre d’absorption peut être 
représenté par : 
  ( )     [      ( )
      (      )  ( )
       ], (4) 
où   ( )
      et   ( )
        sont les coefficients d’absorption de l’oxy- et deoxy- 
hémoglobine en fonction de la longueur d’onde à une concentration de 1g/mL,     représente la 
concentration totale  d’hémoglobine et      représente la fraction de saturation en oxygène de 
l’hémoglobine [9]. 
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 Le coefficient réduit de diffusion des tissus est représenté par une fonction exponentielle 
en fonction de la longueur d’onde (loi de Mie), 
   ( )     
     (5) 
où    est l’amplitude de la diffusion et    est la puissance de la diffusion. Un modèle de 
réflectance diffuse et l’information à priori sur l’absorption et la diffusion sont combinés et un 
algorithme non-linéaire d’ajustement des courbes Levenberg-Marquardt, montrée en section 1.1.3 
est utilisé pour extraire les paramètres libres, c’est-à-dire la concentration totale d’hémoglobine, 
la saturation en oxygène, l’amplitude de la diffusion et la puissance de la diffusion. La 
fluorescence quantitative peut quant à elle être déterminée à l’aide de l’équation suivante : 
             (
   
     
) (
   
  
), où Fx,m est la fluorescence mesurée, Rm est la réflectance 
diffuse à la longueur d’onde d’émission, Qx,m est l’efficacité quantique du fluorophore, Rt,x est la 
réflectance diffuse totale Plus de détails sur l’algorithme utilisé sont disponibles dans les articles 
Kim et al. [7]–[9]. 
2.2.1.3 Résultats cliniques 
La sonde est testée dans une étude clinique sur plus de 25 patients  à DHMC avec différents types 
de tumeurs du cerveau: gliomes de bas grade (LGG), gliomes de haut grade (HGG), méningiome, 
carcinome et métastase au poumon [5]. Des spectres correspondant à une biopsie sont enregistrés 
à différents moments lors des chirurgies. Les biopsies correspondant à un spectre sont analysées 
par un pathologiste en utilisant des méthodes d’histologie standard soit par coloration à 
l’hématoxyline et à l’éosine (H&E). Certains résultats sont montrés en figure 2-2. Une différence 
statistiquement significative  est trouvée entre les spectres des tissus normaux et les spectres des 
tissus cancéreux (p < 0,05). 
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Figure 2-2: Mesures spectroscopiques in vivo de la PpIX induite par 5-ALA durant la chirurgie à 
crâne ouvert pour la résection de tumeur au cerveau [5]. Gauche : Image de la fluorescence lors 
de la chirurgie de la cavité chirurgicale visible par le chirurgien à travers le microscope 
neurochirurgical sous excitation par lumière bleue. Milieu : Spectre brut de la fluorescence (vert) 
et spectre corrigé quantitatif de la fluorescence (rouge) mesurés à chacun des sites interrogés. 
L’axe des y est en nm-1cm-1 et l’axe des x est en nm. Droite : Tranche histologique du tissu 
(H&E, magnification originale x40). Les rangés correspondent à : cotex normal (A-C), LGG (D-
F), HGG (G-I), méningiome (J-L), and métastases (M-O). 
Après analyse de la figure suivante, on remarque que non seulement la sonde peut-elle 
détecter de la fluorescence où la détection qualitative de microscope neurochirurgical peut en 
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détecter, dans les gliomes de haut grade (G, H, I), mais elle peut aussi en détecter dans les 
gliomes de bas grades et autres types de tumeurs (D, J, M). Par contre, malgré ses résultats d’une 
sensibilité supérieure, une sonde ne permettant que des mesures ponctuelles n’est pas idéale 
durant une chirurgie. En effet, un tel outil, peut perturber le développement de l’opération du 
chirurgien. De plus, avec des mesures ponctuelles, il est possible que le chirurgien ne sonde pas 
une partie maligne du tissu [3], [7], [21]. Ainsi, un système d’imagerie en champ large imageant 
l’entièreté du champ opératoire serait préférable afin d’éviter ces problèmes. Un tel système en 
champ large, mais spectralement résolu, permettrait d’appliquer des algorithmes semblables à 
ceux utilisés avec la sonde, mais en chacun des pixels. On pourrait donc, de façon à semblable 
aux résultats présentés en figure 2-2, détecter de la fluorescence où le microscope 
neurochirurgical n’en voit pas. 
2.2.2 Premier prototype d’imagerie en champ large 
Au cours des dernières années, le Dr Leblond a développé, en collaboration avec le 
neurochirurgien Dr. David Roberts et Dr. Keith Paulsen, un système d’imagerie hyperspectral 
permettant la quantification de la fluorescence ainsi que la mesure de spectres de réflectance en 
lumière blanche afin de permettre la normalisation des signaux (i.e. évaluation d’un facteur de 
correction prenant en compte l’atténuation des tissus pour chaque pixel) [10]. Comme démontré à 
la figure 2-3, le système d’imagerie se connecte directement sur un microscope neurochirurgical 
par l’intermédiaire d’un adaptateur optique connecté à l’un des ports optiques de l’instrument. En 
effet, les microscopes neurochirurgicaux commerciaux sont habituellement équipés de quatre 
ports optiques. Deux ports sont utilisés par le neurochirurgien et un assistant, souvent un résident 
en médecine, qui peuvent visualiser la cavité chirurgicale à l’aide de paires de binoculaire avec 
un grossissement allant jusqu’à 10X, alors que deux autres ports sont disponibles pour de 
l’équipement optique supplémentaire.   
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Figure 2-3: A) Schéma du système installé sur un port optique latéral libre d’un microscope 
neurochirurgical de la compagnie Carl Zeiss Meditech [10]. Les sources lumineuses sont celles 
incluses dans le microscope neurochirurgical Pentero. B) Image du système avec l’adaptateur 
optique, le filtre accordable et la caméra sCMOS. C) Image du système connecté à un port 
optique latéral libre du microscope neurochirurgical. 
2.2.2.1 Instrumentation 
Le système de quantification de la fluorescence en champ large est composé de 3 
principaux éléments, c’est-à-dire un adaptateur pour la connexion au port optique latéral du 
microscope neurochirurgical, un filtre accordable à cristaux liquides (LCTF) pour la détection 
hyperspectrale de la fluorescence (suivant l’excitation) ainsi que de la réflectance diffuse (suivant 
l’illumination avec une source blanche) et une caméra. Le système original, étant discuté dans les 
sections 2.3.4.1 et 3.1 utilisait une caméra CCD (PCO, Allemagne) [10]. Cependant, la caméra a 
été rapidement remplacée par une caméra sCMOS (PCO, Allemagne) à des fins de sensibilité du 
système [11]. C’est la version du système utilisant la caméra sCMOS qui est discutée dans les 
sections 2.3.4.2 et 3.2. L’ensemble du système est connecté à un ordinateur et est contrôlé par un 
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logiciel LabVIEW. L’adaptateur optique fait sur mesure vient connecter le microscope 
chirurgical au filtre accordable alors que des pièces optiques commerciales (Edmund Optics) 
viennent connecter le filtre à la caméra.  
Le filtre accordable permet de balayer la plage optique entre 400nm et 720nm en filtrant 
de manière passe-bande avec une largeur à mi-hauteur de 7nm. La résolution spectrale de ces 
filtres est beaucoup moins précise que celle du spectromètre utilisé avec la sonde. Cependant, une 
résolution spectrale élevée n’est pas nécessaire, considérant les larges bandes d’émissions des 
fluorophores.  Ainsi, il devient possible d’utiliser les mêmes algorithmes qu’avec la sonde point 
par point, mais cette fois-ci pour un très grand nombre de pixels [7], [10], [38]. L’avantage de ce 
filtre est sa versatilité lui permettant d’acquérir les images sur une large bande spectrale. Son 
désavantage se situe au niveau de sa transmission limitée dans la région spectrale d’intérêt. En 
effet, cette dernière varie en fonction de la longueur d’onde, mais est égale à ~48% à 635nm. De 
plus l’atténuation optique hors-bande (i.e. à l’extérieure de la bande d’intérêt) du filtre est limitée. 
Par conséquent, l’adaptateur optique a été fabriqué de manière à optimiser le signal recueilli en 
permettant au filtre accordable d’être opéré dans des conditions optimales. Pour ce faire, puisque 
la transmission et l’atténuation hors-bande sont maximales pour des rayons parallèles, les rayons 
optiques associés au plan image du microscope issus du port optique sont collimés lorsqu’ils 
parviennent au filtre. De plus, la spécificité des signaux est souvent limitée par la nature 
polychromatique des sources de lumière utilisées pour exciter les molécules fluorescentes. En 
effet, les sources de lumière utilisées pour exciter la fluorescence, souvent des diodes 
électroluminescentes (DEL), ne sont jamais parfaitement monochromatiques et adoptent une 
forme gaussienne telle que représentée à la figure 2-4.  Aussi,  le signal de réflectance de la 
lumière d’excitation est toujours plusieurs ordres de grandeur supérieurs à celui associé à la 
fluorescence [19]. C’est pourquoi l’atténuation hors-bande limitée des filtres LCTF peut être 
problématique puisqu’une fraction importante du signal non-fluorescent associé aux réflexions 
des sources d’excitation pourrait parvenir au photo-détecteur. Ainsi, pour éviter une situation où 
la source lumineuse viendrait contaminer le signal fluorescent détecté, un filtre interférentiel 
passe-haut doit être ajouté à la sortie du microscope. La même situation peut survenir avec la 
source  d’illumination du microscope chirurgical Pentero, qui utilise une source au Xenon, dont 
le spectre habituel est montré en figure 2-5 avec un filtre passe-bande autour de 405nm.  En effet, 
la forme spectrale d’une telle source est similaire à la forme spectrale d’une DEL [56]. 
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Figure 2-4: Spectre commun d’une diode électroluminescente [56]. 
33 
 
 
Figure 2-5: Spectre commun d’une lampe au Xenon [56]. 
La caméra CCD (premier prototype de l’équipe de Dartmouth), ayant une résolution 1396 
x 1024 pixels et un bruit de lecture moyen de 7,3 électrons, est opérée avec un binning 2 x 2, 
c’est-à-dire que 4 pixels, formant un carré 2 x 2, sont additionnés pour créer un mégapixel, de 
manière à détecter plus sensiblement la lumière pour ensuite envoyer les données digitalisées à 
l’ordinateur. La caméra sCMOS (2ième prototype de l’équipe de Dartmouth), ayant une résolution 
de 2560 x 2160 pixels et un bruit de lecture moyen de 1,3 électron, est opérée avec un binning 4 x 
4, encore à des fins de sensibilités. En effet, en additionnant des pixels, on obtient plus de 
signaux. Il est à noter que, bien que le binning diminue la résolution spatiale, ceci n’est pas un 
problème en neurochirurgie, où une détection macroscopique est nécessaire.  Le tout est contrôlé, 
au niveau de l’acquisition, du traitement de données et de l’affichage, par un logiciel conçu à 
l’aide du logiciel LabVIEW (National Instrument, États-Unis). Le champ de vue du chirurgien à 
travers le microscope est imagé par le système avec les mêmes dimensions. Ainsi, à des distances 
standards de travail, les champs de vue imagés varient entre 50 mm x 40 mm et 10 mm x 7,5 mm. 
Une acquisition hyperspectrale avec le système peut prendre entre 2 s et 8 s, dépendant des 
niveaux de fluorescence détectés [10], [11]. 
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2.2.2.2 Traitement de données menant la quantification 
Pour chaque acquisition hyperspectrale, un cube d’images est enregistré avec une 
résolution spectrale de 5 nm entre 450 nm et 720 nm sous illumination par lumière blanche suivie 
d’un cube d’images avec une résolution de 3nm entre 600 nm et 720 nm sous illumination à 405 
nm pour la détection de PpIX. On définit par cube hyperspectral un cube où deux dimensions 
sont les composantes x et y de l’image et où la troisième dimension est la longueur d’onde à 
laquelle l’image a été acquise. Par la suite, un spectre est reconstruit pour chacun des pixels 
associés aux cubes. On obtient donc 2 spectres par pixel : un en réflectance et un en fluorescence. 
Le spectre de réflectance en lumière blanche peut alors être utilisé pour corriger le spectre de 
fluorescence détecté afin d’éliminer les contributions dues aux propriétés optiques d’absorption et 
de diffusion des tissus [29]. Une normalisation à deux bandes contrainte spectralement [38] est 
utilisée pour estimer la fluorescence indépendamment des propriétés optiques du tissu à l’aide de 
l’expression suivante : 
          
    ( )   
    
    ( )
  
   
 (  
   
) 
, (6) 
où     
    ( ) est l’intensité de la fluorescence brute en fonction de la longueur d’onde;   
   
 et 
  
   
 sont le signal de réflectance intégré respectivement sur les plages λ = 465 – 485 nm et λ = 
625 – 645 nm; Ω est un facteur de calibration dépendant de la puissance de la source lumineuse. 
La plage pour laquelle   
   
 est acquis est choisie de manière à être près de la longueur d’onde 
centrale d’excitation à 405nm pour approximer l’atténuation de la lumière due à l’excitation, 
alors que la plage   
   
 est choisie en fonction du pic d’émission de la PpIX aux alentours de λ = 
635 nm. L’algorithme de correction assume que la majorité de l’atténuation lumineuse est due à 
l’absorption à la longueur d’onde d’excitation, mais la diffusion dans la bande d’émission peut 
aussi être corrigée par la fonction exponentielle empirique α de   
   
, avec α = -0,7.  Ce facteur 
est obtenu empiriquement en imageant différents fantômes optiques avec la sonde d’imagerie 
présentée plus haut [10].  
Pour chacun des pixels (xi , yi), le spectre de réflectance est intégré de manière à obtenir 
  
   
( ) et   
   
( ) et de manière à obtenir           
    ( ) en normalisant     
    ( ) par ces 
quantités. La méthode des moindres carrés est appliquée aux spectres corrigés de fluorescence de 
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manière à décomposer spectralement les contributions individuelles des fluorophores principaux, 
soient la PpIX et l’autofluorescence des tissus à travers l’expression suivante  
     (   )              
     (7) 
où B = [b1b2…bN] est une matrice des spectres de base pour N composantes de fluorophores, par 
exemple, PpIX, autofluorescence, fluorescéine, etc., et C
rel
 et un vecteur de concentration relative 
des fluorophores. Un facteur de calibration spécifique au système Scal, dérivé des de la méthode 
des moindres carrés d’expériences sur des fantômes liquides de concentrations en PpIX connues 
décompose les concentrations relatives des fluorophores en concentration absolue pour chacun 
des pixels [10], 
          
   . (8) 
2.2.2.3 Résultats cliniques 
À l’automne 2012, 12 patients atteints de tumeur au cerveau avaient été imagés avec le 
système de quantification CCD, après avoir reçu 20 mg/kg de 5-ALA approximativement 3 
heures avant la procédure chirurgicale, lors d’une étude clinique [10]. Ces résultats sont montrés 
en figure 2-6, où l’on voit une comparaison entre l’imagerie qualitative de la fluorescence incluse 
dans le microscope neurochirurgical Pentero (vFI) et l’imagerie quantitative du système 
hyperspectral CCD (qFI). Comme le révèle une analyse de cette figure, au début de la chirurgie, 
vFI montre une distribution hétérogène de la fluorescence alors que qFI démontre une image 
similaire, mais avec la présence significative de biomarqueurs précédemment non détectés. Les 
tissus normaux ne montrent pas de signe de tumeur maligne, ce qui est confirmé par la sonde 
décrite précédemment à la section 1.2.1. Une série similaire d’images vers la fin de la chirurgie 
ne montrent plus de signe de présence cancéreuse avec le vFI, alors que le qFI détecte des signes 
de tumeur résiduelle, ce qui est confirmé par l’histologie [10]. 
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Figure 2-6: Images au début (A-C), près de la fin (E-G) et à la fin (I-K) de la chirurgie. Les 
images montrent de gauche à droite des images en lumière blanche, en vFI et en qFI + lumière 
blanche [10]. De hauts niveaux de PpIX sont évidents en début de chirurgie (B), alors que vers la 
fin de la chirurgie, aucune trace de PpIX ne demeure en vFI (F), alors que de niveaux significatifs 
de PpIX sont détectés en qFI près du centre du champ de vue (G) avec une confirmation de en 
histologie de la nature cancéreuse du tissu (L). À la fin de la chirurgie, aucun niveau significatif 
de PpIX ne demeure en qFI (K). Les spectres obtenus au début de la chirurgie (D) à 3 
emplacements (1 = positif en vFI, marque rouge en A; 2 = positif en qFI/négatif en vFI. Marque 
bleue en A; 3 = cerveau normal, marque verte en A), et un spectre acquis vers la fin de la 
chirurgie (H) à un emplacement (1= positif en qFI/négatif en vFI, marque bleue en E) sont aussi 
illustrés. 
Cependant, même avec le nouveau détecteur sCMOS, le système en champ large, bien qu’il 
ne vienne pas perturber le plan de travail du chirurgien comme la sonde, est toujours 
significativement moins sensible que le système de détection ponctuelle fibrée [11]. En effet, le 
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système ici présenté a une sensibilité dans les dizaines de ng/mL de PpIX en tissus biologiques 
alors que la sonde a une sensibilité dans les unités de ng/mL [5], [11], [39]. Ainsi, il est pertinent 
de déterminer si une augmentation de sensibilité en champ large est possible sans compromettre 
la facilité d’installation du système sur le microscope neurochirurgical lors de la chirurgie [4]. 
2.3 Prototype d’imagerie ultra-sensible en champ large 
Ainsi, l’objectif de cette maîtrise était de développer un système de quantification de la 
fluorescence en champ large permettant d’obtenir une sensibilité et une spécificité se rapprochant 
de celles de la sonde présentée en section 2.1.Nous avons donc développé un nouveau système 
d’imagerie en champ large pouvant être connecté au microscope neurochirurgical, mais 
possédant une sensibilité accrue par rapport aux systèmes grand champ existants. Pour ce faire, la 
première composante pouvant être changée est le détecteur. En effet, des expériences 
préliminaires, décrites en section 2.3.4 et en section 3.1, ont prouvé qu’il y avait effectivement un 
besoin de sensibilité accrue en quantification hyperspectrale en champ large de la fluorescence 
durant la chirurgie. Ceci est dû au fait que ce type d’acquisitions est en faible flux photonique, ce 
qui fait que le seuil de bruit est limité par le détecteur et non la pollution lumineuse ou le bruit 
photonique.  De ce fait, nous nous sommes tournés vers un détecteur de très grande sensibilité, la 
caméra EMCCD. Par contre, étant donné que ces caméras sont généralement significativement 
plus lourdes et volumineuses que les caméras CCD et sCMOS non refroidies, qui sont 
habituellement utilisées dans ce genre de système, la caméra EMCCD ne peut être connectée 
directement au microscope. En effet, la tête du microscope a une limite de poids supportable que 
la caméra ferait dépasser et, de plus, la taille de la caméra viendrait encombrer le chirurgien lors 
de la chirurgie. De ce fait, la caméra doit être connectée au microscope par un intermédiaire 
optique qui viendrait éloigner la caméra du microscope. Cependant, un tel intermédiaire risque de 
significativement réduire le budget photonique disponible à la caméra. De ce fait, une fois le 
système conçu et assemblé, une caractérisation et comparaison détaillée avec le système 
précédent et de mise pour vérifier que la sensibilité accrue du détecteur n’est pas contrebalancée 
par la perte en intensité lumineuse amenée par l’intermédiaire connectant la caméra au système. 
La conception initiale du nouveau système de quantification est illustrée en figure 2-7. 
 Ce chapitre traite de l’importance du choix d’un détecteur adapté à notre application, de la 
conception personnalisée du logiciel contrôlant le système développé, de l’intégration optique et 
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mécanique du système au microscope neurochirurgical et, finalement, une description des 
expériences préliminaires et de caractérisation est donnée. 
 
Figure 2-7: Gauche: Schéma du système ultrasensible en champ large connecté à un port optique 
latéral libre d’un microscope neurochirurgical Zeiss par l’intermédiaire d’une guide optique 
d’imagerie. Le système d’illumination ici montré est un système expérimental allant sur le 
microscope du laboratoire LRO, qui n’a pas de source lumineuse incluse. Le système peut aussi 
être utilisé avec la source d’un microscope Zeiss PENTERO. Droite: Image du système 
ultrasensible. 
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Figure 2-8: Image conceptuelle de la détection spectralement résolue de la fluorescence en champ 
large. On voit une inclusion de fluorescence dans un fantôme liquide à gauche et le spectre de 
fluorescence associé à un pixel à droite. 
2.3.1 Détecteur d’imagerie 
Le détecteur que nous avons choisi est l’hNü de Nüvü Camēras, illustré à la figure 2-9. Le 
concept électronique de cette caméra a été conçu par Olivier Daigle, Ph.D., co-fondateur de Nüvü 
Camēras et co-directeur de cette maîtrise. Il s’agit d’un détecteur de type EMCCD, comme 
présenté à la section 1.3.4. Les spécifications techniques et mécaniques de la caméra sont 
présentées dans la table 2-1 et se comparent très avantageusement à celles des caméras CCD et 
sCMOS entre autres en ce qui concerne le bruit de lecture effectif, le bruit thermique et 
l’efficacité quantique.  
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Figure 2-9: Caméra EMCCD hNü de Nüvü Caméras. Source : http://www.nuvucameras.com 
La sensibilité supérieure de cette caméra est due à plusieurs facteurs. Premièrement, la caméra est 
refroidie à l’aide d’un module Peltier à une température de -85°C de manière à minimiser le bruit 
thermique. De plus, le gain EM de cette caméra peut être poussé jusqu’à 5000, de manière à 
minimiser le bruit de lecture. Finalement, Nüvü Camēras a développé une technologie qui 
différencie leur caméra des autres caméras EMCCD. En effet, à très faible flux lumineux, les 
caméras EMCCD commencent à être dominées par l’injection de charge, une source de bruit 
causée la transition de signaux électriques utilisés pour lire la caméra. Afin de minimiser cet effet 
qui vient polluer les images, la technologie brevetée de Nüvü Camēras vient contrôler de manière 
plus efficace et plus versatile les signaux électriques.  
Cette amélioration du seuil de bruit de cette caméra permet entre autres d’opérer en mode 
comptage de photon, un mode de traitement des images beaucoup plus sensible que le mode 
traditionnel, ou linéaire de la caméra. Effectivement, en mode linéaire, après la lecture de chacun 
des pixels amplifiés, on vient diviser le nombre d’électrons dans chacun des pixels par le gain 
moyen utilisé durant l’acquisition. Cependant, étant donné que, comme mentionné dans la section 
1.3.4, le processus de multiplication des électrons en avalanche est stochastique, les électrons 
dans chaque pixel ne sont pas nécessairement divisés par la valeur exacte par laquelle ils ont été 
multipliés. Ainsi, le nombre d’électrons déterminé dans chacun des pixels ne correspond pas 
toujours au nombre de photons ayant frappé le détecteur. Ceci induit une source de bruit 
supplémentaire, appelé le facteur de bruit excédentaire, comme mentionné précédemment.  
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Tableau 2-1: Spécifications de la caméra EMCCD hNü de Nüvü Caméras 
Spécifications hNü de Nüvü Camēras 
Gain EM maximal  5000 
Bruit de lecture: 
Mode EM avec gain 
Mode conventionnel 
 
< 0.1ē @ 20MHz 
3ē @ 100kHz 
Vitesse horloge verticale  EM 
    Conv  
0.3 - 5 μs 
0.3 - 5 μs 
Bruit thermique 
           Maximum 
0.0002 ē/pixel/s  
0.001 ē/pixel/s 
Injection de charge < 0.001 ē/pixel/frame 
Efficacité de transfert de charges > 0.999993 
Probabilité de détection photonique 
(EM gain = 5000) 
> 91 %  
 
Aire active 
 
512 × 512 pixels  
16 μm × 16 μm pixel area 
8.19 mm × 8.19 mm  
Aire effective 
Taille (mm) 155 × 155 × 178 
Ce facteur réduit le RSB d’un facteur de √ , ce qui est l’équivalent de voir l’efficacité quantique 
du détecteur réduite de moitié [34]. Pour contourner ce problème, une caméra peut opérer en 
mode comptage de photons. En effet,  le comptage de photons est un mode binaire : un pixel 
ayant un nombre d’électrons après amplification supérieur à un certain seuil est considéré comme 
ayant détecté un seul photon. Un pixel ayant une valeur inférieure à ce seuil est considéré comme 
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n’ayant détecté aucun photon. Ainsi, la valeur moyenne du processus stochastique de 
multiplication n’entre pas en compte dans la détermination du nombre de photons détectés. Il n’y 
a donc aucun effet d’ENF, ce qui augmente significativement le RSB. Par contre, ce mode de 
traitement d’image a deux limitations majeures. En effet, étant donné que ce mode ne peut 
détecter qu’un ou aucun photon par pixel, tout pixel ayant détecté plus d’un photon aura une 
valeur finale faussée par le mode comptage de photon. De ce fait, ce mode ne peut être utilisé 
qu’avec de flux lumineux extrêmement faibles. De plus, la quantité de photons détectés par ce 
mode est directement dépendante du seuil déterminé. Étant donné que ce seuil est dépendant du 
niveau de bruit de la caméra, seulement une caméra capable de générer un très grand gain peut 
opérer dans ce mode efficacement. C’est pourquoi la technologie de Nüvü Camēras rend cette 
caméra idéale pour cette application [34]. 
 
2.3.2 Conception logicielle 
Au niveau de l’implémentation logicielle, c’est-à-dire le contrôle et la synchronisation des 
différentes composantes du système à l’aide d’une interface utilisateur, une simple modification 
du logiciel développé pour le système d’imagerie hyperspectrale précédent était possible. En 
effet, la fonction requise du logiciel pour le nouveau système est la même et les composantes sont 
les mêmes, à l’exception du détecteur, que celui développé au Dartmouth College. Il s’agit d’un 
code LabVIEW (National Instrument, États-Unis), ce qui rend la modification d’un tel code 
accessible à tous. De ce fait, une modification au niveau de la programmation de la caméra 
devrait être suffisante. Cependant, après avoir travaillé quelque temps avec ce logiciel, il devient 
évident qu’il serait préférable de concevoir un nouveau logiciel adapté à notre système. En effet, 
considérant la complexité et la structure du code, des modifications cohérentes et successives du 
logiciel deviennent un problème, particulièrement considérant que cette tâche doit pouvoir être 
faite  rapidement par n’importe quel étudiant du laboratoire contribuant au projet. Ainsi, un 
nouveau code, programmé avec commentaire et simplicité d’utilisation en tête, devient essentiel. 
Ainsi, un programme développé avec LabVIEW doit être programmé, permettant de 
contrôler tous les paramètres d’une caméra et d’un filtre accordable à travers une interface 
utilisateur et de permettre une acquisition où la caméra acquiert une image par longueur d’onde 
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sur une bande spectrale déterminée et variable tout en affichant et enregistrant chacune des 
images en temps réel. Un premier logiciel est développé pour un système d’imagerie préliminaire 
utilisant une caméra CCD Pixelfly USB (PCO, Germany). Ce programme est un premier 
prototype idéal étant donné que la compagnie de la caméra a fourni un code exemple pour 
acquérir des images sans les sauvegarder. L’interface de ce programme est montrée en figure 2-
10. 
 
Figure 2-10: Interface utilisateur en LabVIEW pour contrôler et synchroniser le LCTF avec une 
caméra CCD. Les images acquises sont affichées et sauvegardées en temps réel. 
 Par la suite, un logiciel doit être développé pour contrôler la caméra hNü de Nüvü 
Camēras. Par contre, cette caméra n’est contrôlable que par un fichier .dll en C++. De ce fait, la 
stratégie utilisée pour contrôler ce détecteur doit être différente. Le premier logiciel développé à 
cet effet utilise une librairie .dll  que nous avons programmé sur mesure pour notre programme en 
y appelant les fonctions de la .dll originale de Nüvü. De cette façon, en appelant une fonction de 
ce .dll dans LabVIEW, on peut effectuer des actions complexes, ce qui simplifie grandement le 
logiciel. Cependant, un logiciel ainsi programmé est spécifique à une application. Il faut donc 
modifier le .dll en C++ à chaque fois que l’on veut faire une modification attrayante à la caméra. 
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Ce logiciel est programmé avec l’aide du laboratoire de Nicolas Godbout. Cette interface est 
montrée en figure 2-11. 
 
Figure 2-11: Interface utilisateur en LabVIEW pour contrôler et synchroniser le LCTF avec une 
caméra EMCCD. Les images acquises sont affichées et sauvegardées en temps réel. 
 Finalement, afin d’avoir un code plus versatile, une version finale est développée où l’on 
vient contrôler la caméra EMCCD en appelant directement  dans LabVIEW  la .dll fournie par 
Nüvü Camēras. De cette manière, on a un contrôle complet sur la caméra directement avec 
LabVIEW. Par contre, le programme en est complexifié et faire ainsi appel à la .dll demande une 
connaissance plus avancée du fonctionnement de la caméra. Par contre, un structurant et en 
commentant adéquatement le logiciel, ceci n’est pas un problème. Une fois ce code développé, il 
a été adapté, avec l’aide d’étudiants dans le cadre d’un projet de fin d’étude en génie biomédical, 
pour contrôler deux caméras. Cette interface est développée avec l’aide du laboratoire de Frederic 
Leblond. Le logiciel final est montré en figure 2-12. 
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Figure 2-12: Interface utilisateur en LabVIEW pour contrôler et synchroniser le LCTF avec une 
caméra CCD et une caméra EMCCD. Les images acquises sont affichées et sauvegardées en 
temps réel. 
2.3.3 Intégration au microscope neurochirurgical 
Pour que notre caméra hyperspectrale soit utilisée en salle d’opération durant une 
chirurgie, plusieurs facteurs sont à prendre en considération. Premièrement, le système doit être 
facilement transportable et installable sur le microscope neurochirurgical. En effet, la salle 
d’opération est extrêmement occupée durant la chirurgie et dans les heures la précédant. De ce 
fait, le système doit pouvoir être amené dans la salle de chirurgie et installé en quelques minutes. 
De plus, étant donné qu’un tel système ne peut être stérilisé, il doit pouvoir être amené et installé 
à l’extérieur de champ stérile de l’opération et, préférablement, sous le drap chirurgical 
enveloppant le microscope. De ce fait, chacune des composantes du système ont été choisies de 
manière à pouvoir être installées facilement sur un charriot de chirurgie, comme on peut le voir 
en figure 2-13. 
46 
 
 
Figure 2-13: Système ultrasensible en champ large en salle d’opération sur un charriot 
chirurgical. 
D’autre part, il est important que le système ne vienne pas déranger le chirurgien lors de 
la chirurgie, soit par son poids, soit par sa taille. De ce fait, considérant que la caméra que nous 
utilisons est plus lourde et volumineuse que les caméras précédemment utilisées, on ne peut la 
connecter directement au microscope. Pour ce faire, on utilise un guide cohérent de fibres 
optiques (Schott, Allemagne). On connecte donc le guide à un port optique latéral du microscope 
avec un adaptateur mécanique fait sur mesure qui vient aussi focusser l’image acquise sur l’aire 
active du guide. À la sortie du guide optique,  un objectif, aussi fait sur mesure, vient imager 
l’aire active du guide et ensuite collimer la lumière. La lumière collimée passe ensuite dans le 
filtre accordable et est finalement imagée par un objectif connecté à la caméra. Les détails de 
l’optique utilisée sont présentés en annexe A.  
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Figure 2-14: Guide optique de 91cm de long avec une aire active de 400 x 400 fibres optiques 
10µm. 
Par contre, un tel guide optique entraîne d’importantes pertes photoniques. En effet, le 
guide optique de 3 pieds que nous avons utilisé pour ces expériences entraîne des pertes de 28%. 
De plus, notre collimateur situé entre le guide optique et le filtre accordable ne collecte que 40% 
de la lumière totale. On collecte donc moins de 30% de la lumière qui serait collectée par un 
système directement connecté au microscope. Ainsi, malgré le fait que nous ayons un système 
avec un détecteur beaucoup plus sensible, il est important de comparer le nouveau système au 
système précédent pour s’assurer que la sensibilité du détecteur n’est pas contrebalancée par les 
pertes entraînées par les autres composantes optiques. 
48 
 
 
Figure 2-15: Graphique de transmission de la lumière du filtre LCTF visible utilisé. Source : 
spécifications VariSpec. 
2.3.4 Expériences préliminaires et de caractérisation 
2.3.4.1 Expérience préliminaire : besoin de sensibilité 
Pour concevoir un système de quantification de la fluorescence plus sensible que le 
système précédent, la solution évidente est d’utiliser un détecteur d’une sensibilité accrue. 
Cependant, si le système est dominé par des sources de bruits autres que le bruit de la caméra 
utilisée, une amélioration de l’œil du système n’augmenterait pas sa sensibilité. En effet, le bruit 
de grenaille, qui est proportionnel à √ , où N est le nombre de photons détecté, peut rapidement 
devenir la source de bruit dominante si le budget photonique est élevé et si on considère que la 
pollution de la lumière ambiante est minimisée adéquatement. De ce fait, avant d’allant de l’avant 
avec un nouveau système intégrant une caméra plus sensible. Une simulation de l’influence de la 
sensibilité  de la caméra sur le seuil de bruit du système en fonction du bruit de grenaille est 
présentée à la section 3.1.  
Une caméra EMCCD de Nüvü caméra est amenée au Dartmouth-Hitchcock Medical 
Center, où le système de quantification de la fluorescence en champ large développé par le 
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Thayer School of Engineering est installé. Ainsi, il est possible de substituer l’œil de ce système 
par la caméra EMCCD et comparer la sensibilité du système avec chacun des détecteurs. Pour ce 
faire, des inclusions fluorescentes à deux différentes concentrations sont imagées dans un 
fantôme liquide à différentes concentrations et différents temps d’intégration. Le fluorophore 
utilisé dans cette expérience est l’alexa fluor 647 (Fisher Scientific, États-Unis). Ce fluorophore 
est utilisé pour simuler la fluorescence de la PpIX excitée à 635 nm, à un pic d’absorption 
secondaire. L’avantage de travailler avec l’alexa est son efficacité quantique et sa stabilité. 
L’inclusion fluorescente est immergée dans un fantôme liquide imitant les propriétés optiques du 
cerveau, avec l’hémoglobine (Sigma Aldrich, États-Unis) comme absorbeur et de l’intralipide 
comme diffuseur. Les propriétés optiques du fantôme optique à 635 nm sont µa = 0,04 cm
-1
 et µ’s 
= 10 cm
-1
. 
Le système est connecté au microscope neurochirurgical OPMI FC-1 (Carl Zeiss 
Meditech, Allemagne) du DMHC. Le fluorophore est excité par un laser à 635nm CW (7404, 
Intense Co., USA).  Il est à noter que, dans cette situation, la caméra EMCCD est connectée 
directement au microscope avec un support pour son poids, étant donné qu’on cherche à 
déterminer l’influence de la sensibilité du détecteur sur le système et non de créer un contexte 
réaliste à la chirurgie. Les résultats de cette expérience sont présentés à la section 3.1  
2.3.4.2 Comparaison de sensibilité 
Une fois le nouveau système construit, il est important de comparer ce nouveau système 
hyperspectral au système précédent. En effet, considérant les pertes photoniques importantes 
qu’entraîne l’optique nécessaire à connecter la nouvelle caméra au port optique du microscope, il 
faut déterminer si le nouveau système sera plus sensible que l’ancien et, dans le cas échéant, 
quantifier ce gain en sensibilité. Pour ce faire, la caméra hyperspectrale précédente, se connectant 
directement au microscope et utilisant une caméra sCMOS comme détecteur, a été amenée à 
Polytechnique Montréal. Ainsi, il est possible de connecter les deux systèmes simultanément aux 
ports optiques latéraux du microscope neurochirurgical NC-31 (Carl Zeiss, Allemagne) du 
Laboratoire de Radiologie Optique. De ce fait, il devient possible d’imager simultanément des 
fantômes fluorescents avec les deux systèmes en considérant seulement l’influence des caméras 
hyperspectrales comme contributeurs. Ainsi, on prépare 9 fantômes liquides avec différentes 
propriétés optiques à 4 différentes concentrations de fluorophore, c’est-à-dire à 5000, 1250, 313 
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et 78ng∕ml. On vient ensuite les imager en réflectance et en fluorescence à 5 différents temps 
d’intégration de manière à comparer adéquatement la sensibilité des deux systèmes. On a donc 
216 cubes hyperspectraux par caméras. Les détails sur les fantômes imagés sont présentés dans la 
table 2-2. Les fantômes sont montrés à la figure 2.16. 
Tableau 2-2: tableau résumant les propiétés d’absorbtion et de diffusion des fantômes liquides 
utilisés dans cette expérience. Les valeurs données dans le tableau sont mesurées à 405 nm. 
 A B C D E F G H I 
µa (cm
-1
) 20 20 20 40 40 40 60 60 60 
µs’ (cm
-1
) 15 20 25 15 20 25 15 20 25 
Pour ces fantômes, l’absorbeur est du colorant alimentaire jaune (McCormick, Canada), le 
diffuseur est de l’intralipide et le fluorophore est de la PpIX (Sigma Aldrich, États-Unis). Les 
fantômes sont imagés sous une boîte noire de manière à minimiser la pollution de la lumière 
ambiante et le fluorophore est excité à l’aide d’un laser à 405nm CW (Coherent inc., États-Unis). 
Il est ainsi possible de comparer adéquatement les deux systèmes. Cependant, étant donné qu’on 
utilise un microscope NC-31, qui n’est plus utilisé en chirurgie et que, de ce fait, on doit utiliser 
un laser comme source lumineuse, on ne peut mesurer la concentration absolue la plus faible de 
PpIX détectable avec les systèmes en chirurgie. Pour ce faire, il faut effectuer une expérience 
semble, mais sur un microscope utilisé lors des chirurgies, qui intègre sa propre source 
lumineuse. 
51 
 
 
Figure 2-16 : Fantômes liquides utilisés pour la comparaison de sensibilité. Gauche : dans 
l’éprouvette. Milieu : Prêt à être imagé. Droite : Image prise d’un fantôme avec la caméra 
EMCCD à 638nm. 
 Pour cette raison, une deuxième expérience est réalisée, mais cette fois à l’Institut de 
Neurologie de Montréal (MNI). Les deux systèmes sont donc connectés à un microscope 
neurochirurgical Pentero (Carl Zeiss Meditech, Allemagne). Ainsi, il est possible d’imager des 
fantômes fluorescents simultanément avec les deux caméras hyperspectrales, de la même manière 
qu’à l’expérience précédente. Encore une fois, on vient imager des fantômes aux propriétés 
optiques présentés dans la table 2-3. Ces fantômes comportent 4 différentes concentrations de 
PpIX, soit : 5µg/mL, 1µg/mL, 200ng/mL, 40ng/mL et 8ng/mL. On vient cette fois comparer les 
caméras sur jusqu’à 8 temps d’acquisition. On a donc 324 cubes hyperspectraux par mode 
d’acquisition. Les résultats de ces deux expériences sont présentés à la section 3.2 
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CHAPITRE 3 RÉSULTATS 
Comme nous l’avons mentionné dans l’introduction, certaines applications de chirurgie 
guidée par la fluorescence requièrent la détection de très faibles concentrations de marqueurs 
fluorescents associées à des cellules cancéreuses. En particulier, il a été présenté que les 
techniques actuelles de neurochirurgie (imagerie par résonance magnétique, microscopes 
chirurgicaux, imagerie de la fluorescence associée à la molécule PpIX) sont incapables de 
détecter les cellules invasives pour les gliomes de haut grade (glioblastomes) ainsi que de 
détecter les faibles concentrations de PpIX dans les gliomes de bas grade [3], [4], [22], [23]. 
L’hypothèse principale à la base de ce mémoire est donc qu’une détection plus sensible (en 
termes de détection photonique) permettra la détection des régions invasives (tissus normaux 
envahis par de très faibles densités de cellules cancéreuses) et les gliomes de bas grade durant la 
chirurgie étant donné la quasi-absence de PpIX dans les tissus normaux [2], [3], [14], [16]. Dans 
ce chapitre, nous présentons les résultats des expériences décrites au chapitre 2 en lien avec 
l’évaluation détaillée du système d’imagerie.  
3.1 Expérience 1 : Besoin de sensibilité 
Tout d’abord, pour développer un système de sensibilité supérieure aux systèmes 
neurochirurgicaux existants décrits dans les sections 2.1.1 et 2.2.2, il est possible de substituer 
l’ancien détecteur par un détecteur moins bruité. Ainsi, pour une application d’imagerie médicale 
donnée, si la contribution du détecteur au seuil de bruit du système est significative, un détecteur 
moins bruité augmenterait la sensibilité du système. Cependant, il est aussi possible qu’un 
détecteur plus sensible ne diminue pas significativement le seuil de bruit du système. En effet, si 
l’intensité lumineuse détectée est élevée, par exemple, issue de lumière associée à un signal de 
fonds non relié avec le marqueur biologique d’intérêt, le bruit de grenaille [34], aussi appelé le 
bruit photonique, peut facilement devenir la source de bruit dominante du système, étant 
proportionnel à la racine carrée du nombre de photons détectés :  
               √ , (9) 
où N est le nombre de photons détectés. Des simulations illustrant l’impact de l’intensité 
lumineuse détectée par le système sur l’influence qu’a le détecteur sur le seuil de bruit sont  
présentées à la figure 3-1. 
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Figure 3-1: Simulation de l’influence de l’intensité du signal sur la contribution du détecteur au 
seuil de bruit du système. Les graphiques de gauches montrent le signal détecté par un détecteur 
parfait, c’est-à-dire un détecteur non bruité avec un QE de 100%. Les graphiques du milieu 
montrent le signal détecté par une caméra CCD. Les graphiques de droite montrent le signal 
détecté par la caméra EMCCD de Nüvü Camēras. La ligne noire représente le signal détecté par 
les caméras pour un pixel donné, c’est-à-dire un signal gaussien d’amplitude constante dans un 
bruit de fond variable. Les graphiques du haut montrent un bruit de fond de 6 électrons alors que 
les graphiques du bas montrent un bruit de fond de 40 électrons. La caméra EMCCD se compare 
seulement avantageusement à la caméra CCD dans la situation où le bruit est illustré en vert 
(comparé au bruit illustré en rouge pour les autres situations). 
 Comme on peut voir à figure précédente, l’utilisation d’une caméra EMCCD contribue 
significativement au seuil de bruit du système seulement lorsque le signal détecté est faible. 
Effectivement, dans les autres situations, le bruit photonique, expliqué à la l’équation (9) domine 
majoritairement les images. De ce fait, un détecteur plus sensible n’influence pas 
significativement le niveau de bruit dans pixel.  
Pour ces raisons, avant de concevoir un nouveau système, une expérience a été planifiée afin de 
comparer la sensibilité d’un système hyperspectral de quantification en fluorescence en fonction 
du détecteur qu’il utilise. Pour cette expérience, les détecteurs comparés sont la caméra CCD et la 
caméra EMCCD. Une discussion critique sur les performances de différentes technologies 
d’imagerie en neurochirurgie est présentée en section 4.3. Les équations suivantes décrivent le 
ratio signal sur bruit (RSB) pour les deux détecteurs: 
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où S est le signal détecté,   ( )est l’efficacité quantique du détecteur,      est le temps 
d’exposition de la caméra, F est le facteur de bruit excédentaire, B est la contamination 
lumineuse, D est le bruit thermique, C est le bruit d’injection de charges, σ est le bruit de lecture 
et G est le gain électronique de la caméra [34]. On remarque aussi que les équations (10) et (11) 
sont en fait la même équation, mais avec un F et un G de 1 dans le cas de la CCD. 
Ces formules démontrent que dans le cas où le bruit de lecture est dominant, et non par exemple 
le bruit de grenaille, la caméra EMCCD offrira un RSB supérieur à la caméra CCD. Ceci est dû, 
dans le cas des caméras utilisées dans cette expérience, à son gain G pouvant aller jusqu’à 5000, 
qui vient diminuer le bruit de lecture ζ de 3 ordres de grandeurs, à son efficacité quantique QE 
supérieure et que le bruit associé à l’injection de charges est négligeable. Le bruit d’injection de 
charges C, comme mentionné dans le chapitre 1, est des dizaines de fois plus faible que le bruit 
de lecture d’une CCD. C’est pourquoi il n’est que significatif lors d’une acquisition à faible flux 
lumineux avec une caméra EMCCD. 
Une première étude comparative (EMCCD vs. CCD) est réalisée au Dartmouth-Hitchcock 
Medical Center (DHMC), le centre médical affilié au Thayer School of Engineering au 
Dartmouth College avec qui le LRO collabore dans le cadre du développement de technologies 
en lien avec la chirurgie guidée par fluorescence. Pour ce faire, le système hyperspectral utilisé au 
DHMC est connecté à un microscope neurochirurgical et des fantômes imitant les tissus du 
cerveau avec des inclusions de fluorescence sont imagés tour à tour avec les caméras CCD et 
EMCCD. Pour cette expérience, le microscope est placé de manière à pouvoir supporter le poids 
et la taille de la caméra EMCCD sur une table. Ceci ne sera pas possible durant une chirurgie, 
mais suffisait à des fins de comparaisons. Les fantômes sont décrits en détail dans la section 
2.3.5. L’installation expérimentale est montrée en Figure 3-2. 
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Figure 3-2: Montage expérimental utilisé pour comparer les deux détecteurs sur le système 
hyperspectral utilisé au Dartmouth Hitchcock Medical Center. 
Pour comparer les deux détecteurs en termes de sensibilité et de vitesse, un indice de 
performance            est défini. Comme le démontre les équations 10 et 11, un tel indice 
est nécessaire considérant que la caméra CCD peut, lorsque le flux lumineux est grand, mener à 
un RSB comparable à l’EMCCD pour des temps d’exposition beaucoup plus longs. En effet, dans 
ces situations, le bruit de lecture σ devient négligeable comparativement aux sources de bruits 
dépendantes du temps d’exposition tex, comme le bruit thermique, et du signal S, comme le bruit 
photonique. Ici, le RSB a été mesuré en divisant le l’intensité moyenne de la fluorescence 
détectée par l’intensité moyenne du bruit de fond (défini par une région éloignée de l’ inclusion 
fluorescente dans l’image). 
Aussi, les caméras doivent être comparées sur une base utile en lien avec l’application 
d’intérêt soit la chirurgie guidée par la fluorescence. On compare ainsi la performance des 
caméras en lien avec leur capacité à détecter de faibles concentrations de fluorophores. La mesure 
de la détectabilité d’un fluorophore est ici basée sur la forme générale connue du spectre 
d’émission et l’emplacement du pic de fluorescence détecté par les caméras à l’aide du filtre à 
cristaux liquides. La détectabilité mesurée avec les deux caméras est représentée à la figure 3-3 
pour deux concentrations, soit 10ng/mL et 1ng/mL d’alexa fluor 647. 
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Figure 3-3: Detectabilité de l’alexa fluor 647 à différentes concentrations pour des caméras CCD 
et EMCCD Nüvü Cameras. 10ng/mL en red et 1ng/mL en bleu. 
À 10ng/mL, nous avons obtenu un indice I de 165 fois plus grand pour la caméra 
EMCCD et 470 fois plus grand à 1ng/mL. Ainsi, on peut conclure de ces expériences qu’il y a 
effectivement un besoin pour davantage de sensibilité au niveau du détecteur pour ce qui est de la 
détection et quantification hyperspectrale de la fluorescence durant la chirurgie. 
 De ce fait, on peut voir à la suite de cette expérience qu’il y a définitivement un besoin 
pour l’utilisation de détecteurs plus sensible en imagerie hyperspectral durant la neurochirurgie. 
Un système doit donc être développé pour intégrer une caméra EMCCD dans un outil 
hyperspectral, considérant que ces caméras sont trop lourdes et volumineuses pour être connectés 
directement au microscope neurochirurgical comme nous avons fait durant cette expérience sans 
nuire au chirurgien. 
3.2 Expérience 2 : Comparaison de sensibilité 
Une fois le système, décrit à la section 2.3, intégrant la caméra EMCCD sur le microscope 
conçu, assemblé, programmé et testé, une étude détaillée est effectuée afin de comparer sa 
performance au système de quantification de fluorescence en champ large le plus sensible ayant 
été testé [11]. Ce système utilise une caméra de type sCMOS (PCO.Edge, Allemagne). Le 
capteur a 2560x2160 pixels, mais, étant donné que les pixels sont petits (6,5 µm x 6,5 µm pour la 
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caméra sCMOS, 13 µm x 13 µm pour la EMCCD), un binning 4x4 est nécessaire afin d’obtenir 
suffisamment de sensibilité. De ce fait, les senseurs ont sensiblement le même nombre de pixels, 
ce qui facilite la comparaison. Comme on peut le voir dans la Table 3-1, la caméra EMCCD est 
plus sensible en théorie, grâce à son efficacité quantique (QE) et son bruit de lecture . Il est à 
noter que, dans les détecteurs sCMOS, le bruit de lecture augmente avec le binning. Pour un 
binning de 4x4, le bruit de lecture montré dans la Table 3-1 est multiplié par deux. 
Tableau 3-1: Propriétés de la caméra sCMOS PCO.EGDE et de la caméra EMCCD hNü de Nüvü 
Camēras. 
 
sCMOS 
(Système Dartmouth) 
EMCCD 
(Système Polytechnique) 
Taille du détecteur 2560x2160 512x512 
Efficacité Quantique (QE) 60% @ peak 92% @ peak 
Images par secondes 33 fps 60 fps 
Bruit de lecture () 1.5 ē  @ 12MHz < 1 ē @ 20MHz 
gain > 100 
Bruit thermique (D) < 0.08 ē/pixel/s @ -30 °C < 0.001 ē/pixel/s @ -85 °C 
Facteur de bruit 
excédentaire (F) 
  √  
Par contre, une comparaison des deux systèmes est de rigueur. En effet, pour plusieurs 
raisons maintenant expliquées, le nouveau système pourrait être moins performant que le 
précédent. La raison principale vient du fait que, bien que le nouveau système utilise une caméra 
plus sensible, il se connecte au microscope en utilisant un guide optique. Comme mentionné dans 
la section 2.3.3, le guide optique induit d’importantes pertes durant la transmission et à sa sortie, 
selon les spécifications des composantes optiques. De ce fait, ces pertes pourraient contrebalancer 
le gain amené par le nouveau. Pour ce faire, une expérience est réalisée où les deux systèmes sont 
connectés simultanément au microscope neurochirurgical du LRO (NC-31, Carl Zeiss, 
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Allemagne). Des fantômes imitant les tissus du cerveau avec des inclusions de PpIX sont 
illuminés à l’aide d’un laser bleu à 405nm (en continu, 100mW) et imagés simultanément avec 
les deux systèmes. Les fantômes sont décrits en détail dans la section 2.3.5. L’installation 
expérimentale est montrée en Figure 3-4. 
 
Figure 3-4: Configuration expérimentale pour la comparaison de sensibilité. 
Les résultats obtenus, sous forme de cube hyperspectral, sont traités de façon à extraire le spectre 
de fluorescence détecté, à corriger pour la déformation spectrale due aux propriétés optiques des 
fantômes et à quantifier la fluorescence détectée en valeurs relatives ou absolues. Pour des fins de 
clarté, seulement les résultats du fantôme avec les propriétés optiques à 405 nm de µa=40cm
-1
 
µ’s=20cm
-1
 sont présentés à la figures 3-5.  
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Figure 3-5: Intensité de fluorescence en unités arbitraires mesurée en fonction de la concentration 
réelle de PpIX contenue dans les fantômes. 
La concentration la plus faible détectée est définie ici comme étant la concentration à laquelle la 
courbe perd sa linéarité. Comme on peut le voir à la figure précédente, la concentration la plus 
faible détectée par la caméra sCMOS est de 1250ng/mL alors que la concentration la plus faible 
détectée par la caméra EMCCD hNü est de 80ng/mL dans cette expérience. La concentration la 
plus faible détectée est définie ici comme étant la concentration à laquelle la courbe perd sa 
linéarité. On peut donc conclure que dans ces conditions expérimentales, le nouveau système 
avec EMCCD est au moins 16 fois plus sensible que le système hyperspectral précédent, qui 
utilisait dans cette expérience un détecteur sCMOS. Le système sCMOS perd rapidement sa 
linéarité entre le signal détecté et la concentration réelle de molécules fluorescentes et donc on 
considère qu’il atteint son seuil de bruit. Le seuil de bruit du nouveau système n’est pas atteint 
dans cette expérience. De ce fait, l’écart en sensibilité entre le nouveau système et l’ancien 
système pourrait être beaucoup plus que 16 fois.  
Par contre, bien que la source lumineuse utilisée pour cette expérience soit adéquate à une 
comparaison des systèmes, elle diffère en bande spectrale et en puissance de la source utilisée en 
chirurgie par nos collègues chirurgiens à DHMC et à l’Institut de Neurologie de Montréal (Zeiss 
Pentero avec module d’excitation en lumière bleue pour la fluorescence). De ce fait, on ne peut 
obtenir dans cette expérience de concentration absolue de fluorophore pouvant être mesurée avec 
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le nouveau système en chirurgie. En effet, étant donné que notre source diffère de la source 
utilisée dans les microscopes neurochirurgicaux et que l’intensité de la fluorescence dépend de la 
concentration et de la source lumineuse utilisée, la concentration la plus faible pouvant être 
détectée avec un système dépend de la source utilisée. 
3.3 Expérience 3: Comparaison de sensibilité en salle d’opération 
Ainsi, de manière à pouvoir mesurer la concentration la plus faible pouvant être mesurée 
avec le nouveau système en salle d’opération, la prochaine expérience effectuée pour comparer 
les deux systèmes prend place à l’Institut de  Neurologie de Montréal où les deux systèmes sont 
connectés sur un microscope neurochirurgical Pentero (Carl Zeiss, Allemagne). Les détails 
concernant cette expérience sont présentés en section 2.3.5. 
Encore une fois, des fantômes liquides fluorescents imitant les tissus du cerveau sont 
imagés à différentes concentrations par les deux systèmes. Cette fois-ci par contre, la source 
lumineuse utilisée est la source bleue du microscope neurochirurgical. Ceci nous permettra 
d’obtenir une concentration absolue de fluorescence pouvant être détectée en plus de comparer 
une seconde fois les deux systèmes.  
Les résultats de la quantification de fluorescence détectée en fonction de la fluorescence 
réelle sont présentés en figure 3-8. Les valeurs quantitatives de fluorescence sont calculées avec 
les équations 6, 7 et 8 présentées au chapitre 2. Encore une fois, on voit que le système EMCCD 
détecte la plus faible concentration, à 8ng/mL de fluorescence, quand l’ancien système ne détecte 
dans ce cas que la concentration 200ng avec une bonne sensibilité. On peut donc dire que le 
nouveau système est plus de 25 fois plus sensible que l’ancien système selon cette expérience. La 
différence en sensibilité entre les deux systèmes est illustrée en figure 3-6. Pour chacune des 
expériences, le traitement des données a été fait au Dartmouth College par le Dr. Pablo Valdés, 
étant donné qu’ils ont tous les algorithmes nécessaires. Une expertise en quantification est 
actuellement en développement au LRO. 
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Figure 3-6: Détectabilité de la fluorescence à 40ng/mL et à 200ng/mL pour les deux systèmes. 
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Figure 3-7: Fluorescence détectée en fonction de la concentration réelle de PpIX pour l’ancien 
système (sCMOS) et le nouveau système (EMCCD). 
De façon plus détaillée, on voit en figure 3-7 la concentration détectée de façon quantitative en 
fonction de la concentration réelle dans les fantômes détectée par 2 systèmes. À chaque 
concentration réelle de fluorescence dans les fantômes, on trouve 9 points, qui représentent 9 
différents fantômes aux propriétés optiques (µa et µ’s) différentes. De ce fait, lorsque les points 
sont groupés pour une même concentration réelle (axe de x), la correction des propriétés optiques 
est réussie. 
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CHAPITRE 4 DISCUSSION GÉNÉRALE 
L’objectif général de ce projet était de développer un système d’imagerie pour la 
neurochirurgie dans le but de quantifier la concentration de molécules fluorescentes en utilisant: 
(a) une détection hyperspectrale pour maximiser la spécificité, (b) un mécanisme de photo-
détection hyper-sensible pour maximiser la sensibilité, (c) un long câble d’imagerie flexible 
composé d’une couette de fibres pour permettre l’intégration du système d’imagerie dans le plan 
de travail du chirurgien. L’étendue de cet ouvrage se limite à la fluorescence qui peut être 
actuellement détectée au niveau macroscopique en chirurgie et aux technologies pouvant la 
détecter en champ large à l’échelle centimétrique en salle d’opération. Pour atteindre cet objectif 
général, que ce soit au niveau de la conception optique, mécanique ou logicielle, plusieurs 
objectifs spécifiques ont été choisis.   
En premier lieu, besoin de sensibilité au niveau du détecteur dans ce type de système devait être 
établi. C’est pourquoi a été réalisé la première expérience préliminaire. Pour ce faire, un détecteur 
EMCCD a été comparé au détecteur CCD utilisé dans le système hyperspectral à champ large 
utilisé pour la quantification de la PpIX au Dartmouth Hitchcock Medical Center [10]. 
L’expérience a été faite dans un environnement ressemblant en tous points celui d’une salle de 
chirurgie. L’objectif était donc de déterminer si les applications de chirurgie guidée par la 
fluorescence nécessitent l’introduction de détecteurs ayant des capacités  supérieures par rapport 
aux systèmes représentant l’état de l’art. Cette étape est importante, car, si les conditions 
expérimentales en salle d’opération et la nature biologique sous-jacente à l’origine du contraste 
optique font en sorte que les signaux détectés sont dominés par des sources de bruit 
indépendantes au détecteur, alors l’utilisation d’un senseur plus sensible pourrait n’avoir qu’un 
effet mineur sur la sensibilité globale du système.  
Ensuite, l’approche adoptée fut de comparer directement le nouveau système conçu dans 
le cadre de cette maîtrise à un autre système de même fonction, dans un contexte où l’on peut 
mesurer leur sensibilité et leur vitesse d’acquisition. En effet, cette étape est essentielle de 
manière à situer la performance du nouveau système dans le domaine de la quantification de 
fluorescence en neurochirurgie. Pour ce faire, 2 expériences sont furent réalisée, une au LRO et 
une à l’Institut de Neurologie de Montréal (MNI). 
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Dans ce chapitre, les résultats obtenus sont résumés et discutés de manière à situer le nouveau 
système d’imagerie par rapport à l’état de l’art, à en extraire ses principales forces et limites ainsi 
que de discuter des améliorations futures qui y seront apportées au Laboratoire de Radiologie 
Optique. 
4.1 Synthèse des résultats 
4.1.1 Expérience 1: Détermination du besoin en terme de sensibilité 
La raison pour laquelle la caméra EMCCD de Nüvü Camēras est comparée avec une 
caméra CCD dans le système de quantification de la fluorescence en neurochirurgie utilisée au 
DHMC n’est pas de comparer la sensibilité des deux caméras. En effet, la caméra EMCCD 
génère beaucoup moins de bruit, et ce à plusieurs niveaux. Il s’agit en fait d’une caméra hyper-
sensible typiquement utilisée dans le cadre d’applications telles que l’astronomie pour lesquelles 
de très faibles flux photoniques doivent être détectés. Cependant, pour qu’une telle caméra 
diminue significativement le seuil de bruit d’un système, il est nécessaire que le bruit intrinsèque 
de la caméra soit un contributeur important par rapport aux autres sources de bruits liés aux 
conditions expérimentales. En effet, il est commun que dans le cadre d’une application donnée un 
système d’imagerie soit par exemple davantage dominé par le bruit de grenaille (shot noise), 
pollué par la lumière ambiante, une lumière interne au système ou simplement contaminée par 
des effets reliés aux composantes optiques utilisées. Dans ces situations où le bruit du détecteur 
est un contributeur mineur au bruit du système, un gain de sensibilité au niveau de la caméra elle-
même n’aura pas d’impact significatif au niveau du seuil de bruit du système.  
Dans le cas de l’imagerie hyperspectrale en champ large pour la quantification de fluorescence 
associée à la molécule PpIX en neurochirurgie, l’analyse de la figure 3-3 révèle des pics de 
fluorescence plus définis et rapprochés du spectre attendu du fluorophore détecté. Ainsi, cette 
expérience a démontré que la caméra EMCCD offre une meilleure détectabilité du spectre de 
fluorescence. De façon plus quantitative, le gain en sensibilité et en rapidité est mesuré 
simultanément avec l’indice composé           . En effet, pour une même image, il est 
important de non seulement mesurer le RSB (qui doit être le plus grand possible), mais aussi le 
temps d’intégration (qui doit être le plus petit possible), car la quantité de signal détecté, et donc 
le RSB, en est dépendante. Ceci est d’autant plus vrai pour l’imagerie hyperspectrale, pour 
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laquelle 60 images peuvent être acquises pour l’imagerie d’un seul cube hyperspectral. Nous 
avons déterminé qu’à une concentration de 10ng/mL et pour des conditions expérimentales 
compatibles avec la salle d’opération, la caméra EMCCD a une indice I 165 fois plus grand que 
la caméra CCD alors qu’à une concentration de 1ng/mL, ce rapport est 470 fois plus grand. Ceci 
indique que la caméra EMCCD performe non seulement mieux que la caméra CCD dans un 
contexte neurochirurgical, mais aussi que cet écart est d’autant plus grand plus le budget 
photonique est faible. En d’autres mots, plus la concentration du marqueur fluorescent est faible, 
plus l’application nécessite une grande sensibilité. De ce fait, on peut conclure qu’un système 
intégrant une telle caméra profiterait d’un gain considérable en sensibilité et en vitesse 
d’acquisition. Cependant, pour que cette caméra soit connectée au microscope et utilisée dans un 
contexte neurochirurgical, des composantes optiques doivent être ajoutées, ce qui pourrait 
potentiellement nuire à la sensibilité globale du système et diminuer l’intensité du signal détecté.  
4.1.2 Expériences 2 et 3: Comparaison de la sensibilité et de la vitesse 
d’acquisition avec l’état de l’art 
Pour que la caméra EMCCD soit intégrée dans un système pouvant être installé sur un 
microscope neurochirurgical et utilisé lors de neurochirurgies, plusieurs composantes optiques 
doivent être ajoutées de manière à ce que la caméra n’encombre pas le chirurgien et puisse 
éventuellement être intégrées dans les microscopes chirurgicaux commerciaux. Ces composantes 
optiques, soient un guide d’imagerie de fibres optiques et un collimateur (Figure 2-13), amènent, 
comme mentionné à la section 1.3.3, des pertes de 71% de la lumière sortant du microscope. Ces 
pertes ne sont pas présentes dans un système utilisant une caméra plus petite et plus légère 
connectée directement sur le port optique. De ce fait, une comparaison du nouveau système avec 
l’état de l’art est nécessaire pour voir si la caméra EMCCD amène un gain ou si cet apport en 
sensibilité au niveau du détecteur est contrebalancé par les pertes lumineuses au niveau de 
l’optique spécifique à la caméra.  
Dans une première expérience de comparaison, on remarque tout de suite, en analysant la figure 
3-5, la perte de linéarité de la caméra sCMOS, qui a remplacé le détecteur CCD dans système 
utilisé dans l’expérience préliminaire de Dartmouth College, entre la concentration détectée et la 
concentration réelle de PpIX. Une telle perte de linéarité, qui n’est pas présente dans le nouveau 
système EMCCD, montre une contamination du signal aux faibles concentrations par le bruit du 
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système. On remarque aussi sur cette figure que la concentration la plus faible détectée par le 
nouveau système est 16 fois plus faible que la concentration la plus faible détectée par la caméra 
sCMOS, et ce malgré l’atténuation lumineuse associée au câble d’imagerie flexible. De ce fait, on 
peut conclure que le nouveau système est au moins 16 fois plus sensible que le système de 
quantification de la fluorescence neurochirurgical en champ large le plus sensible [11]. 
Cependant, il est important de noter que le seuil de bruit du nouveau système n’a pas été atteint 
lors de cette expérience. La différence de sensibilité entre les deux systèmes peut donc être 
encore plus grande. Finalement, bien que l’on retrouve des courbes de linéarité semblables à 
celles retrouvées à la figure 3-5 dans la littérature [10], [11], le fait que nous utilisions pour cette 
expérience un microscope différent de ceux actuellement employés en neurochirurgie, et, de ce 
fait, employions une source lumineuse différente, nous empêche de comparer nos courbes avec 
celles de la littérature en valeurs absolues.  
De ce fait, une seconde expérience de comparaison en sensibilité, mais cette fois sur un 
microscope neurochirurgical actuellement employé en neurochirurgie et intégrant sa propre 
source lumineuse est pertinente afin de situer les performances du nouveau système dans la 
littérature. Ainsi, les deux systèmes sont transportés au MNI pour être connectés simultanément 
au microscope Pentero (Carl Zeiss, Allemagne). On image ensuite des fantômes semblables à 
ceux utilisés à l’expérience précédente, mais avec comme concentrations de PpIX : 5µg/mL, 
1µg/mL, 200ng/mL, 40ng/mL et 8ng/mL. On remarque dans la littérature que le système auquel 
on compare notre caméra hyperspectrale peut détecter sur un microscope Pentero une 
concentration d’environ 100ng/mL [10], [11]. On peut aussi atteindre des concentrations plus 
faibles que dans l’expérience précédente effectuée au LRO, car la lampe du microscope utilisé au 
MNI est plus puissante en champ large que le laser utilisé précédemment. Peu de travail a été 
effectué dans la littérature sur la comparaison des technologies d’imagerie et détection de la 
fluorescence en neurochirurgie. Par contre, une étude a récemment comparé dans ce contexte les 
caméra sCCD et EMCCD [35]. Cet article et ses conclusions, en comparaison avec nos résultats, 
seront discutés plus en détails dans la section 4.3. 
 Encore une fois, on remarque en analysant les résultats présentés à la figure 3-7 que le 
nouveau système est plus sensible que le système précédent, détectant de la fluorescence jusqu’à 
8ng/mL alors que le système sCMOS n’en détecte seulement jusqu’à 200ng/mL. Ceci place le 
système EMCCD dans la même plage de détection que la sonde présentée à la section 2.2.1, en 
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imagerie en champ large, contrairement au mode point par point de la sonde. On remarque que la 
fluorescence quantitative détectée pour la caméra EMCCD vient varier pour différents fantômes 
aux propriétés optiques différentes, mais à la même concentration. Ceci signifie que la 
quantification n’est pas effectuée parfaitement avec le nouveau système. On peut expliquer 
partiellement ce phénomène par le fait que les filtres LCTF utilisés ont une mauvaise réjection de 
la lumière. En effet, comme on peut le remarquer à la figure 3-6, de la lumière d’excitation à 
405nm traverse le filtre aux longueurs d’onde élevées (à environ 700nm). Cette imperfection du 
filtre vient déformer le spectre, ce qui peut entraîner des problèmes dans l’algorithme de 
quantification. On remarque que cet effet est plus prononcé pour les grands temps d’intégrations. 
Une étude plus détaillée sur le sujet serait nécessaire de manière à confirmer le phénomène 
observé en figure 3-7 pour le système EMCCD. 
En résumé, un système hyperspectral pour la quantification de la fluorescence en 
neurochirurgie a été développé. Ce système effectue une détection spectralement résolue, de 
manière à obtenir un spectre lumineux en chacun des pixels. De ce fait, l’utilisation du système 
permet une meilleure sensibilité que la simple utilisation d’un microscope chirurgical, étant 
donné qu’on peut ainsi identifier la signature spectrale du signal détecté. Des algorithmes 
permettent de corriger la fluorescence détectée en fonction des propriétés optiques des tissus, ce 
qui permet d’obtenir une fluorescence quantitative. Le système développé utilise une caméra 
EMCCD et des composantes optiques lui permettant d’atteindre une sensibilité non seulement 
supérieure à l’utilisation d’un microscope neurochirurgical, mais aussi supérieure aux systèmes 
de l’état de l’art. En effet, des expériences en contexte neurochirurgical ont montré que le 
nouveau système détectait adéquatement des concentrations de PpIX aussi basses que 8ng/mL. 
Une telle concentration de l’ ordre de l’unité de ng/mL est plus de 20 fois plus faible que la 
concentration la plus faible détectée par les systèmes en champ large de l’état de l’art [10] et est 
comparable à la limite de sensibilité des systèmes de détection avec une sonde spectroscopique 
[9]. 
4.2 Limitations du système et améliorations possibles 
Tout d’abord, il est important de noter que ce nouveau système est utilisé pour détecter la 
fluorescence afin de guider l’exérèse de tumeurs en neurochirurgie. Il est important de noter que 
même avec une sensibilité photonique idéale, cette technique ne sera jamais plus sensible et 
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spécifique que le marqueur moléculaire imagé. Actuellement, les fluorophore utilisés 
cliniquement sont la PpIX, l’indocyanine green (ICG) et la fluorescéine [3], [4], [16], [40], [41], 
[45], [50]. L’ICG et la fluorescéine s’accumulent passivement dans les tissus, se liant à des 
molécules contenues dans le plasma sanguin [3]. Il s’agit donc de marqueurs fluorescents 
efficaces pour des processus liés à l’hémodynamique. Pour les applications en chirurgie 
oncologique, ces marqueurs sont utilisés pour la détection de régions tumorales angiogéniques 
ainsi que la détection de nodules lymphatiques [3], [4], [22], [25], [33], [40]. Étant donné la 
spécificité limitée de ces marqueurs, les applications leur étant liées ne nécessitent pas 
nécessairement un système ultrasensible puisque les fluorophores peuvent s’être accumulés non-
spécifiquement dans les tissus autour de la région d’intérêt. Il s’agit ici d’un problème que 
l’imagerie hyperspectrale ne peut contourner. Cependant, la situation est différente dans le cas de 
la fluorescence associée à la PpIX lorsque considérée pour l’exérèse de glioblastomes suivant 
l’injection de l’ALA. En effet, dans ce cas la PpIX est générée spécifiquement dans les tissus 
tumoraux et ne se retrouve pas en quantités mesurables dans les tissus normaux [9], [16]. De 
plus, contrairement à la méthode de détection qualitative de la fluorescence actuellement utilisée 
en neurochirurgie à l’aide de microscopes commerciaux, le nouveau système de quantification de 
la fluorescence pourrait en théorie détecter de la fluorescence dans différents types de tumeurs. 
En effet, le nouveau système a été comparé au système neurochirurgical  de quantification de la 
fluorescence développé à Dartmouth qui est en mesure de détecter différents types de tumeurs 
[10], [11]. Étant donné que le nouveau système a une sensibilité supérieure, on peut affirmer que 
ce nouveau système pourra faire de même.  
Pour ce qui est des limitations spécifiques au système, bien qu’il ait été conçu de manière 
à limiter ces impacts, son prix est peut-être une difficulté. En effet, bien que l’optique, le filtre 
accordable et l’ordinateur de contrôle soient comparables pour les deux systèmes, le système 
EMCCD utilise un détecteur au prix supérieur et un guide de fibres optiques. De ce fait, le coût 
total du nouveau système est environ 70 000$ alors que le système de Dartmouth vaut environ 
30 000$. Cependant, cet outil chirurgical opère de pair avec un microscope neurochirurgical, dont 
le prix actuel est de plusieurs centaines de milliers de dollars. De ce fait, en comparaison avec le 
prix total nécessaire à effectuer la résection de tumeur du cerveau, la différence de prix entre les 
deux systèmes devient presque négligeable.  
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D’autre part, bien que ce système est actuellement la caméra de quantification de 
fluorescence en champ large en neurochirurgie la plus sensible à notre connaissance, beaucoup 
d’améliorations pourraient y être apportées. En effet, entre le microscope et le détecteur, 
d’énormes pertes lumineuses sont causées par les différentes composantes optiques. 
Effectivement, comme mentionné dans les sections 2.3.3, le filtre accordable entraîne des pertes 
entre 50% et 90%, dépendant de la longueur d’onde de transmission, alors que la combinaison de 
l’optique et du guide optique entraînent des pertes de 71%. On détecte donc entre 3% et 14% de 
la lumière sortant du port optique latéral du microscope neurochirurgical, sans prendre en 
considération les pertes mineures dans les lentilles utilisées. Considérant que le port latéral du 
microscope neurochirurgical ne reçoit que 1/3 de la lumière imagée au plan focal et que 
l’efficacité quantique de la PpIX est inférieure à 1%, la lumière collectée par le système est 
minimale. Malgré tout, le détecteur EMCCD de Nüvü Camēras nous permet d’avoir une 
sensibilité supérieure aux systèmes existants. Cependant, en améliorant l’efficacité de l’optique 
précédant le détecteur, une augmentation dramatique de la sensibilité du système est possible. Par 
exemple, il serait possible d’utiliser de l’optique en espace libre pour remplacer le guide de fibres 
optiques en utilisant des miroirs. De ce fait, la transmission serait dépendante de la réflectivité 
des miroirs dans le visible et le proche infrarouge, qui approche 96% par miroir, selon les 
spécifications de miroirs de Thorlabs, États-Unis. Du côté du fluorophore, actuellement, plusieurs 
sondes moléculaires au ciblage actif et à l’efficacité quantique élevée sont en étude préclinique et 
même clinique [50], [57]. Ainsi, la lumière émise de la tumeur pourrait être plus élevée de 
plusieurs ordres de grandeur. Finalement, la majeure partie de la lumière perdue se retrouve au 
niveau du filtre accordable. Bien que peu de technologies existent présentement pour permettre 
un filtrage spectral sélectif et accordable, comme pour les filtres à cristaux liquides et les filtres 
opto-acoustiques, les performances en transmission sont assez faibles. Une alternative possible 
est l’application de filtres Fabry-Pérot directement sur le détecteur, comme démontré par un 
laboratoire en Belgique [58].  
4.3 Comparaison des technologies d’imagerie 
Malgré la multitude des technologies d’imagerie présentement disponibles, peu de travail 
a été effectué durant les dernières années dans le but de déterminer la technologie la plus efficace 
pour imager de fluorescence dans un contexte clinique durant la chirurgie. De ce fait, différents 
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laboratoires de recherche utilisent différentes technologies d’imagerie pour différentes raisons, 
sans nécessairement savoir si ce type de détecteur est adapté à leurs besoins cliniques. Un article 
récemment publié par le Centre de Santé de l’Université du Texas dans le journal Medical 
Physics [35] traite de façon détaillée du sujet, plus précisément appliqué à l’imagerie durant la 
chirurgie dans le proche infrarouge. En effet, cette étude vient comparer des caméras CCD, iCCD 
et EMCCD, lors de l’imagerie de points quantiques à 800nm d’émission. Les points quantiques 
ont été sélectionnés en raison de leur stabilité et leur résistance au photo-blanchiment, mais la 
concentration imagée est calculée de manière à ce que la concentration utilisée corresponde à une 
concentration d’ICG pertinente pour des applications cliniques. La fluorescence étant toujours 
proportionnelle à la concentration locale du marqueur (c), son coefficient d’excitation molaire (ε) 
et son efficacité quantique (QE), la formule (2) de l’article en question a été utilisée afin de 
convertir la concentration de points quantique en une concentration d’ICG: 
     
         (  )          (  )
    (  )     (  )
         . (12) 
On utilise ici    pour signifier la longueur d’onde d’émission du fluorophore et    pour signifier 
la longueur d’onde d’excitation. Une telle étude est extrêmement profitable au domaine de 
l’imagerie de fluorescence pour guider la chirurgie afin d’établir des standards mesurables 
permettant de déterminer quel type de mécanisme de photo-détection est requis pour une 
application donnée. Cependant, nous avons noté plusieurs erreurs systématiques et omissions 
dans cette étude menant à des conclusions erronées concernant le niveau d’efficacité des 
différentes technologies considérées. Nous présentons ici une analyse des principales erreurs de 
cet article étant donné l’importance de cette étude dans notre domaine d’étude et son impact 
menant à la contextualisation de notre travail. 
Tout d’abord, les auteurs présentent leur choix de l’utilisation d’une caméra iCCD par le fait que 
l’efficacité quantique des caméras CCD chute dramatiquement dans la région du proche 
infrarouge, c’est-à-dire aux alentours de 800nm. En effet, comme on peut le voir à la figure 4-1, 
l’efficacité quantique d’un détecteur à base de silicium peut passer de plus de 90% à 560 nm à 
environ 70% à 800 nm, tout dépendant du revêtement optique utilisé. Un revêtement optique est 
une mince couche d’un matériau appliqué à la surface d’une composante optique dans le but de 
modifier ses capacités de réflexion et de transmission de la lumière. 
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Figure 4-1: Efficacité quantique d’un détecteur EMCCD en fonction de la longueur d’onde 
détectée. 
De ce fait, jusqu’à 30% des photons émis à 800nm qui frappent le détecteur ne seront pas 
détectés. Pour contourner ce phénomène, les auteurs de l’article de comparaison viennent 
installer une photocathode devant le détecteur CCD. Cette photocathode viendra amplifier les 
photons d’un facteur allant jusqu’à 106. De plus, les photons émis par la photocathode sont à 
550nm, soit au pic d’efficacité quantique des détecteurs CCD. De cette façon, bien qu’on vienne 
perdre jusqu’à près de 30% des photons à 800nm qui seraient détectés au pic de sensibilité du 
détecteur, on vient multiplier ces photons par un facteur allant jusqu’à 106. Cependant, ceci est 
sans tenir compte des effets découlant de l’efficacité quantique de la photocathode, qui est de 
40%.  
 Le deuxième problème majeur avec cette étude vient au moment de comparer les images 
acquises avec les différentes caméras de manière à en extraire les paramètres d’intérêts, comme le 
RSB et le contraste. En effet, les auteurs de l’article en question viennent à ce moment comparer 
les unités arbitraires de la fluorescence détectée par les caméras. Ceci entraîne une comparaison 
erronée des caméras pour plusieurs raisons, que ce soit pour la comparaison du RSB ou du 
contraste. Tout d’abord, pour mesurer le RSB, on vient diviser le signal dans l’image par le bruit, 
c’est-à-dire, en utilisant la formule (3) du papier en question :   
72 
 
           
  ( )
  ( )
, (13) 
Cependant, les différentes technologies d’imagerie ont différents fonctionnements qu’il faut bien 
comprendre avant de comparer de telles images tout simplement en divisant l’intensité moyenne 
du signal d’intérêt (St) par l’intensité moyenne de l’arrière-plan (Sb), c’est-à-dire un emplacement 
dans l’image où on ne détecte pas de fluorescence. En effet, contrairement à la technologie iCCD, 
les technologies CCD et EMCCD auront toujours une valeur constante ajoutée à leurs images, 
causée par différents effets électroniques internes à la caméra. Cette valeur dépend du 
manufacturier de la caméra et des paramètres utilisés pour obtenir l’image et cette valeur peut 
facilement éliminer à l’aide une image biais. Une image biais est un procédé commun en 
imagerie où l’on vient, pour une caméra et une combinaison de paramètres spécifiques, acquérir 
une multitude d’images dans le noir total, pour mesurer le niveau constant venant s’ajouter à 
l’image, pour pouvoir ensuite le soustraire.  
 
Figure 4-2: Images de 5 puits de points quantiques, à 5 concentrations différentes avec deux 
détecteurs, c’est-à-dire avec une caméra iCCD (gauche) et une caméra CCD (droite). Cette image 
est une reproduction de la figure 5 de l’article sevick-Muraca et al. [35] 
Par exemple, nous considérons ici un cas particulier traité dans l’article du groupe du Texas pour  
lequel la soustraction de l’image biais a été omise. Dans la figure 5 (b) de l’article (ici reproduite 
et nommée figure 4-2), on peut approximer la différence entraînée par la soustraction du biais en 
utilisant l’équation (3) de l’article (reproduite plus haut). Il est à noter que les valeurs utilisées 
sont approximées, étant donné qu’il n’est pas possible de calculer   ( ),   ( ) et le biais sans 
avoir accès aux images brutes. Cependant, si on approxime   ( )     ,   ( )      et le 
biais = 500, on obtient avec l’équation (3) un RSB de ~2 sans soustraire le biais à l’image et un 
RSB de ~5 en soustrayant le biais, ce qui aurait dû être fait afin de comparer les caméras 
équitablement. En effet, d’expérience personnelle et après discussion avec Olivier Daigle, les 
biais sont habituellement de l’ordre de quelques centaines d’unités et un biais de 500 nous semble 
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réaliste. Après discussion personnelle avec l’auteur, nous avons la confirmation qu’une 
comparaison des images brutes des caméras a été effectuée dans cette étude pour arriver à leurs 
résultats. 
De plus, le fonctionnement même d’une caméra iCCD vient aussi fausser une valeur de RSB 
obtenue dans l’article. En effet, comme mentionné à la section 1.3.4, les images des caméras 
iCCD sont des images reconstruites à partir des photons détectés. En effet, chaque photon venant 
frapper la photocathode engendre une multitude de photons à 550nm vers la CCD. Les photons 
venant d’un même photon sur la photocathode atteignent la CCD sous forme d’un nuage de 
points gaussien. Le centre de masse de ce nuage est alors calculé et établi comme étant un seul 
photon sur l’image résultante. Tout le reste du nuage est mis à zéro. Ainsi, l’arrière-plan d’une 
caméra iCCD est particulièrement noir, étant donné que tout bruit n’étant pas accompagné d’un 
nuage gaussien de centaines de milliers de photons est ignoré. De ce fait, l’arrière-plan de ces 
images étant égal à ou près de zéro, le RSB résultant est sensible au gain analogique de la caméra 
CCD utilisée. En effet, un gain analogique vient multiplier tous les pixels de l’image par une 
certaine valeur, de manière à utiliser adéquatement la plage dynamique de la caméra. Dans ce 
cas-ci, l’arrière-plan restera à zéro alors que le signal augmente. La valeur du gain analogique 
utilisé n’étant pas mentionnée dans l’article, il devient impossible de comparer ainsi de tels RSB. 
Avec un faible budget photonique, la source de bruit dominante des caméras iCCD est le facteur 
de bruit excédentaire. En effet, de façon similaire à la caméra EMCCD, comme mentionné en 
section 1.3.1, le gain de la photocathode de la caméra iCCD est elle aussi un procédé 
stochastique, ne dépendant qu’en partie de la tension appliquée à la photocathode. De ce fait, 
chacun des électrons amplifiés de cette manière ne sera pas amplifié du même facteur, ce qui 
induit un facteur F de 2, en comparaison avec le facteur de bruit excédentaire de √  pour la 
caméra EMCCD (dans l’équation 11), comme on peut le voir dans l’équation suivante: 
        
    ( )     
√  (    ( )          ( )            ) 
 
  
 
, (14) 
où S est le signal détecté,   ( )est L’efficacité quantique du détecteur,      est le temps 
d’exposition de la caméra, F est le facteur de bruit excédentaire, B est la contamination 
lumineuse, D est le bruit thermique, C est le bruit d’injection de charges, ζ est le bruit de lecture 
et G est le gain électronique de la caméra. Ces équations ne peuvent être utilisées pour calculer le 
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RSB à partir d’une image, contrairement à l’équation (3) de l’article discuté, mais sont utiles pour 
déterminer les différentes contributions en termes de bruit à une image. Le terme de droite sous le 
radical devient négligeable pour les deux systèmes, alors on se retrouve avec une efficacité 
quantique plus faible pour l’iCCD en plus d’un facteur F plus élevé, ce qui montre le RSB 
supérieur pour les caméras EMCCD en imagerie à faible flux lumineux. Les mêmes principes 
s’appliquent au calcul du contraste, qui est mesuré dans cet article comme étant : 
            
  ( )
  ( )
  , (15) 
Finalement, un dernier problème avec cette publication est son emploi large des termes de 
technologies d’imagerie. En effet, dans cette étude, le terme « EMCCD » est utilisé pour désigner 
la caméra utilisée, qui est en fait la caméra Photon Max (Princeton Instruments, États-Unis). 
Cette caméra, qui date de 2006, n’est pas un bon représentant de la technologie actuelle des 
caméras EMCCD. En effet, les caméras EMCCD existent actuellement depuis environ 14 ans et 
la caméra utilisée dans cette étude date d’environ 8 ans. Depuis cette date, la technologie des 
caméras EMCCD a fait des progrès considérables, dont cette étude ne prend pas compte. 
 Malgré le fait que peu de travail a été fait dans le domaine de la neurochirurgie pour 
comparer les différentes technologies d’imagerie, cette étude ne peut pas être utilisée comme 
référence considérant la multitude d’erreurs qu’elle contient. Contrairement, aux conclusions de 
l’étude, nous considérons toujours la technologie EMCCD comme étant la plus performante dans 
un contexte d’imagerie de fluorescence à faible flux en chirurgie. Nos conclusions à ce sujet, en 
plus de nos résultats de comparaisons entre notre nouveau système EMCCD et le système 
précédent, seront soumises plus tard cette année dans le journal scientifique Optics Letters. 
4.4 Possibilités futures 
Dans le cadre de ce projet de maîtrise, un système de spectroscopie permettant la détection 
quantitative de PpIX dans un contexte neurochirurgical a été développé, au niveau mécanique, 
optique et logiciel. Le système peut être contrôlé à partir d’une interface personnalisée et peut 
être utilisé dans une salle de chirurgie. Les objectifs du projet sont donc atteints, mais plusieurs 
applications ou améliorations au système sont en cours de développement. 
Tout d’abord, des algorithmes pour la quantification de marqueurs visible et NIR, ainsi 
que l’intégration d’algorithmes permettant l’imagerie quantitative de plusieurs marqueurs 
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fluorescents, incluant la fluorescence intrinsèque des tissus sont en développement dans notre 
laboratoire. La détection de marqueurs fluorescents, qui sont utilisés pour la détection en 
profondeur dans les tissus, nécessite une grande sensibilité. En effet, plus le marqueur est loin de 
la surface, plus son signal fluorescent sera absorbé et diffusé par le tissu. De plus, les détecteurs 
de silicium sont moins efficaces dans les longueurs d’onde NIR. Cet algorithme utilise les 
spectres de fluorescence et de réflectances diffuses acquis avec le système pour déterminer la 
surface du tissu imagé. On peut ensuite recréer une approximation de l’entière inclusion. Une 
image des premières simulations des algorithmes est montrée à la figure 4-3. Ces travaux sont 
actuellement effectués par Michael Jermyn, PhD du LRO et Kolbein Kolste de Dartmouth 
College.   
 
Figure 4-3: Approximation d’une inclusion fluorescente à partir de l’information surfacique 
acquise avec le système de détection de la fluorescence. 
Un système d’imagerie à deux caméras a aussi été développé au cours de l’année dernière 
dans le cadre d’un projet de fin d’études en génie biomédical. Un tel système permettrait 
d’imager l’information structurelle du cerveau avec une caméra tout en obtenant l’information 
moléculaire fournie par la fluorescence avec la caméra sensible EMCCD. Une superposition 
d’une image du cerveau et d’une image hyperspectrale quantitative de la fluorescence peut 
ensuite être fournie au chirurgien durant la procédure. Un tel système utilise un séparateur de 
faisceau (beam splitter) pour rediriger 10% de la lumière sortant du port optique latéral du 
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microscope neurochirurgical vers une caméra CCD. Le 90% restant continu vers le système 
hyperspectral. Ce nouveau système peut aussi être utilisé pour imager des fluorophores sur une 
plus grande plage spectrale. En effet, les filtres utilisés ayant une plage spectrale limitée, on peut 
imager des marqueurs dans la plage du visible avec une caméra, et imager dans la plage du NIR 
avec une caméra sensible. Pour ce faire, il suffit de remplacer le séparateur de faisceau séparant 
la lumière avec un ratio 0,1/0,9 par une lame séparant la lumière visible de la lumière NIR et en 
utilisant un filtre accordable NIR devant une caméra et un filtre visible devant l’autre caméra. Le 
logiciel a été adapté de manière à contrôler les deux caméras et à afficher en temps réel leurs 
acquisitions. Le système à deux caméras est montré en figure 4-4. 
 
Figure 4-4: 1) Caméra EMCCD hNü de Nüvü Camēras; (2 et 2’) Filtres accordables de type à 
cristaux liquide dans le NIR et visible. Le filtre en (2’) peut être enlevé, dépendant de l’utilisation 
du système. (3) C’est ici qu’on installe le séparateur de faisceau 0,1/0,9 ou NIR/VIS, dépendant 
de l’utilisation du système (4) Caméra CCD Pixelfly.USB de PCO. 
 Le système sera aussi utilisé prochainement pour effectuer l’imagerie fonctionnelle du 
cerveau lors d’une chirurgie sur patients épileptiques. Un plan bidimensionnel de l’activité du 
cerveau pourra alors être obtenu en temps réel en effectuant un ratio de l’hémoglobine oxy- et 
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desoxy- en chacun des pixels. Une telle étude pourrait permettre de mieux comprendre 
différentes propriétés des crises d’épilepsie. Ces travaux sont effectués en collaboration avec le 
laboratoire du prof. Frederic Lesage. 
 Un module d’illumination modulé est actuellement en développement pour utilisation 
avec le système développé dans le cadre de cette maîtrise. Un système d’illumination modulée 
peut être utilisé pour reconstruire une surface en 3D. En effet, ce système vient illuminer la 
surface d’intérêt avec un motif d’onde sinusoïdale 2D à 3 phases différentes. La différence entre 
les motifs déformés et les motifs originaux sont utilisés pour reconstruire la surface en 3D. Ceci 
peut être utilisé entre autres pour compenser les déformations du cerveau entre le moment de la 
chirurgie et le moment où les images CT ou IRM préopératoires sont acquises. Une image tirée 
d’une vidéo réalisée dans notre laboratoire est montrée en figure 4-5. 
 
Figure 4-5: (gauche) Plan de référence du champ de vue du microscope imageant le cerveau dans 
un référentiel 3D. (haut) Cerveau dans le plan de référence du champ de vue du microscope. 
(milieu) Motif déformé de l’illumination modulée du cerveau (bas) Reconstruction du cerveau 
avec la profilométrie dans le plan de référence du champ de vue du microscope. (droite) 
Reconstruction du cerveau avec la profilométrie dans le référentiel 3D. 
 Finalement, un adaptateur optique et mécanique est en développement pour connecter une 
source permettant l’excitation de plusieurs marqueurs fluorescents au microscope 
neurochirurgical. La source utilise différentes DEL pour une illumination sélective à différentes 
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longueurs d’onde. Ainsi, plusieurs fluorophores pourront être détectés avec le système 
hyperspectral de manière à augmenter la spécificité de la détection. En effet, le système est 
actuellement limité à la spécificité de la PpIX pour le contraste durant la chirurgie. L’utilisation 
de plusieurs marqueurs pourrait augmenter significativement l’efficacité de la résection. Ces 
travaux sont actuellement effectués par Julien Pichette, PhD, Michael Jermyn, PhD et Guillaume 
Sheehy du LRO.  
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CONCLUSION 
L’objectif principal de ce projet était de développer un système spectroscopique 
permettant la détection quantitative de PpIX en champ large dans un contexte neurochirurgical. 
Le système devait également pouvoir être connecté sur un port latéral libre d’un microscope 
neurochirurgical Carl Zeiss. Un tel système a été développé. Chacune des composantes optiques, 
mécaniques et logicielles ont été conçues, assemblées et caractérisées. Ce système a été comparé 
lors de plusieurs expériences d’imagerie de fantômes fluorescents dans un contexte 
neurochirurgical au système de l’état de l’art. Dans les deux cas, notre système s’est révélé entre 
16 et 25 fois plus sensible en conditions expérimentales identiques. Le système hyperspectral 
EMCCD a atteint des niveaux sensibilité comparables à une sonde spectroscopique de l’état de 
l’art, avec une détection d’une concentration de 8ng/mL de PpIX en tissus absorbant. Le système 
peut être installé rapidement sur le microscope neurochirurgical durant la chirurgie. Les 
différentes composantes du système sont contrôlées à partir d’une interface personnalisée sur un 
ordinateur. Cette interface permet l’affichage et la sauvegarde des images acquises en temps réel.  
 Les travaux effectués avec ce système ont permis de situer le nouveau système 
hyperspectral EMCCD dans l’état de l’art en tant qu’un système ultra-sensible pouvant être 
facilement utilisé en chirurgie. La technologie EMCCD c’est aussi démarquée comme le 
détecteur le plus sensible dans un contexte d’imagerie de fluorescence en faible flux, 
contrairement aux conclusions récemment publiées dans la littérature.  
 Enfin, ce système, en dehors du contexte de la présente maîtrise, sera utilisé 
prochainement lors d’une étude clinique en neurochirurgie avec l’Institut Neurologique de 
Montréal. Le système sera aussi utilisé dans divers projets, comme l’imagerie fonctionnelle du 
cerveau durant une chirurgie pour l’épilepsie, l’imagerie quantitative en profondeur de 
biomarqueurs dans le proche infrarouge et la détection de multiples fluorophores durant la 
chirurgie de manière à augmenter la spécificité de détection. 
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